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Riassunto 
 
Parole chiave:  tomografia computerizzata, atlante, cane, torace, addome 
 
Obiettivo: Elaborazione di un atlante di tomografia computerizzata per 
l’anatomia della cavità toracica ed addominale nel cane. 
Materiali e metodi: Per la realizzazione di questo studio abbiamo raccolto 
le immagini più significative da studi pubblicati in cui l’esame TC sia stato 
effettuato su torace e addome di cane per lo studio dell’anatomia delle 
strutture e organi presenti. Abbiamo integrato gli studi presenti in 
letteratura con dei nostri casi clinici per la valutazione di apparati e organi 
non trattati in letteratura relativi alla cavità toracica e addominale, 
rappresentati dalla regione cervicale per le vie aeree superiori, e l’apparato 
urinario e la prostata. 
Risultati: Abbiamo ottenuto e fornito diversi set di immagini riguardo: la 
completa anatomia della cavità toracica, lo studio del polmone e della 
vascolarizzazione cardio-polmonare; una visione complessiva degli organi 
ed apparati della cavità addominale, studi su pancreas, fegato, vie urinarie e 
prostata. Il numero di casi clinici, complessivo di articoli in letteratura e 
nostri casi è stato circa 70, con circa il 54% dei casi rappresentato da cani 
di razza Beagle. 
Conclusioni: Questo studio tende a fornire un utile strumento in grado di 
stabilire riferimenti sulle cavità toracica ed addominale e per la valutazione 
delle immagini TC in ambito clinico. 
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Abstract 
 
Keywords: computed tomography, atlas, dog, chest, abdomen 
 
Objective: Development of an atlas of computed tomography for the 
anatomy of the thoracic and abdominal cavities in dogs. 
Materials and methods: For the realization of this study we collected the 
most significant images of studies published that the CT examination was 
carried out of the chest and abdomen dog for the study of the anatomy of 
the structures and organs present. We have integrated studies in the 
literature with our clinical cases for evaluation of equipment and untreated 
organs in the literature related to the thoracic and abdominal cavities, 
represented by the cervical region to the upper airway, and urinary tract 
and prostate. 
Results: We obtained and provided several sets of images about it: the 
complete anatomy of the chest cavity, the study of lung and cardio-
pulmonary vasculature; A comprehensive review of organs and systems of 
the abdominal cavity, pancreas studies, liver, urinary tract and prostate. The 
number of clinical cases, the total of articles in the literature and our cases 
was about 70, with about 54% of cases represented by purebred dogs 
Beagle. 
Conclusions: This study aims to provide a useful tool to establish 
references on the thoracic and abdominal cavities and for the evaluation of 
CT images in a clinical setting. 
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INTRODUZIONE 
La TC è stata la prima tecnica tomografica che ha combinato il potere di 
calcolo del computer con la diagnostica per immagine ed ha permesso 
l’inizio dell’era dello studio d’immagine digitale. 
Fino dalla sua introduzione, la tomografia computerizzata (TC) ha 
rivoluzionato la medicina veterinaria ed è stato considerato essere uno degli 
strumenti di più valore per la diagnostica per immagine nel controllo 
completo nei pazienti di specie canina di tipo neurologico, oncologico e 
ortopedico. Nei piccoli animali con trauma acuta, dove sono coinvolte 
principalmente aree anatomiche complesse come la testa, la colonna 
vertebrale e la pelvi, la TC è stata riconosciuta come il metodo di 
diagnostica per immagine standard. Con il crescere della disponibilità della 
radioterapia in medicina veterinaria, la TC è diventata anche il principale 
strumento per stadiare un tumore, valutare la risposta alla radioterapia, e 
guidarne la terapia. L’aumento di disponibilità della TC spirale in medicina 
veterinaria ha permesso nuove tecniche come l’angiografia TC spirale e la 
TC ad alta risoluzione. 
Le principali applicazioni cliniche della TC nei piccoli animali includono 
lo studio dell’apparato scheletrico, delle patologie addominali e toraciche e 
anche se con minore sensibilità rispetto alla RM, anche per lesioni 
intracraniche (67). 
Nella prima parte di questo studio verrà trattata in breve: la storia della 
tomografia computerizzata e i principi fisici e le tipologie di scanner TC in 
grado di produrre immagini TC con diverse caratteristiche in base ai 
parametri di scansione impostati nel macchinario. 
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Successivamente verranno trattati gli studi bibliografici pubblicati 
nell’ultimo decennio riguardo le strutture anatomiche e gli apparati presenti 
nelle cavità toracica ed addominale.  
Non esiste ancora in medicina veterinaria un atlante ben dettagliato 
riguardo l’anatomia della cavità toracica ed addominale nel cane , ma solo 
singoli articoli e quindi lo scopo dello studio sarà elaborare un atlante TC 
raccogliendo i set di immagini più rappresentativi degli studi già pubblicati 
ed integrarli, in caso di assenza di regioni o strutture anatomiche non 
valutate dai precedenti studi pubblicati, con immagini di pazienti sani di 
studi TC svolti nell’Ospedale Didattico Veterinario “M. Modenato” in S. 
Piero a Grado. 
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CAPITOLO 1 
 
1.1 CENNI STORICI SULLA TOMOGRAFIA COMPUTERIZZATA 
 
 La TC si basa sul lavoro del matematico austriaco Johann Radon, il quale 
nel 1917 dimostrò che era possibile ricostruire un oggetto tridimensionale 
tramite un numero infinito di proiezioni bidimensionali dell’oggetto stesso. 
Dalla sua teoria si è arrivati ad un numero finito di proiezioni in grado di 
ricostruire in modo tridimensionale l’oggetto (1).	  Tra gli anni Cinquanta e 
Sessanta il fisico Allan Cormack iniziò a svolgere studi sperimentali 
riguardo la  determinazione dei coefficienti di attenuazione delle radiazioni 
su diversi tessuti attraversati dai raggi x ottenendo una distribuzione 
altamente accurata dei coefficienti di attenuazione dell’oggetto (2). 	   Il 
passaggio da strumento sperimentale ad applicazione clinica della 
tomografia computerizzata si ottenne con l’ingegnere meccanico inglese 
Godfrey Hounsfield. Egli si interesso alle tecniche di ricostruzione delle 
immagini mediante computer ed ipotizzò la possibilità di ottenere 
informazioni sulle strutture interne di un oggetto facendolo attraversare da 
una fascio di raggi X da molteplici direzioni e misurando l’attenuazione dei 
raggi x in tutte le proiezioni. (3).	  	  
Nel 1967 Hounsfield progettò il primo tomografo sperimentale con l’uso 
dell’isotopo Americio 241Am come sorgente, ma questo strumento 
impiegava tempi molto lunghi di acquisizione.	   Per migliorare la 
prestazione dello strumento, Hounsfield ripeté l’esperimento sostituendo 
l’isotopo 241Am con un tubo a raggi x e ottenne una riduzione del tempo di 
acquisizione da 9 giorni a 9 ore. Grazie a questa innovativa 
apparecchiatura, Hounsfield produsse immagini di numerose specie animali 
con una capacità di risoluzione dei tessuti superiore a quella ottenibile con 
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le tecniche radiografiche tradizionali. Sostenuto dai risultati ottenuti, 
Hounsfield progettò nel 1971 a Londra il prototipo di TC, denominato EMI 
Mark 1, un tomografo per l’uso sugli essere umani dedicato allo studio 
dell’encefalo (4).	   	   Questo prototipo di TC era basato su movimenti di 
traslazione e rotazione di un complesso tubo radiogeno-detettore ed era in 
grado di produrre un’immagine su una matrice di 80x80 con una 
risoluzione spaziale di 0,5 cm, e necessitava di un tempo di acquisizione e 
di un tempo di ricostruzione di ciascuna fetta di 4-7 minuti.	   Il primo 
tomografo capace di acquisire il distretto toraco-addominale fu prodotto nel 
1973  ed era in grado di produrre immagini su una matrice di 256x256 e 
usava una combinazione di movimenti di traslazione e rotazione (5).	  	  Per la 
scoperta della TC Cormack e Hounsfield vinsero il premio Nobel nel 1979.	  
Successivi progressi tecnologici nelle apparecchiature TC si ebbero con 
l’introduzione della tecnologia slip ring nel 1989 con l’aggiunta di nuove 
applicazioni in ambito medico. 
 Dalla fine degli anni Ottanta si susseguirono varie tecnologie in grado di 
produrre strumenti capaci di velocizzare l’acquisizione e la qualità 
dell’immagine fino ad arrivare alle moderne TC multistrato.	  (6).	  	  	  
1.2 PRINCIPALI COMPONENTI DI UNO SCANNER TC ED 
EVOLUZIONE TECNOLOGICA DELLA TC 
 
In una sala in cui si svolge attività diagnostica con l’uso della tomografia 
computerizzata sono presenti in generale tre aree (Fig.1): 
1. Sala diagnostica: è il locale dove è presente lo scanner TC e il 
generatore;  
2. Locale consolle: sono locate le postazioni del radiologo dove è svolta 
e gestita l’esecuzione dell’esame TC; 
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3. Locale tecnico: sono montate le componenti del quadro elettrico e il 
materiale necessario ai tecnici delle ditte costruttrici per le 
manutenzioni. 
 
 
Fig.1. Disegno schematico di una tipica installazione TC scanner, consistente in 1) console controllo; 2) 
gantry; 3) tavolo porta-paziente; 4) supporto elettronico; 5) puntatore laser  ( da Courtesy of Picker 
International, Inc) 
 
All’interno del locale consolle, deve esserci una facile comunicazione con 
la sala diagnostica e presentare dispositivi per la visualizzazione diretta e 
interfono per comunicare durante l’esecuzione dell’esame (7).  
Uno scanner TC è composto dal gantry e dal tavolo porta-paziente. 
Per il funzionamento del tomografo è indispensabile un generatore di alta 
tensione, i sistemi elettronici per la trasmissione dei dati e i computer per la 
visualizzazione e l’elaborazione delle immagini (8).  
La struttura principale di uno scanner TC è il gantry (Fig.2).  Esso contiene 
il tubo radiogeno, i detettori, il generatore di alta tensione, i dispositivi per 
la trasmissione dell’energia, i collimatori e il DAS ( Data Acquisition 
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System). Il gantry presenta un’apertura ad anello, attraverso la quale il 
tavolo porta-paziente scorre durante la scansione (9).  
La geometria delle apparecchiature TC multistrato si basa sui modelli di 
terza generazione, dove un arco costituito da più file di detettori ruota 
intorno al paziente in maniera solidale con il tubo radiogeno, al quale è 
contrapposto di 180°(10). Vi	   può	   essere	   un	   inclinazione	   dell’asse	   di	  rotazione	  del	   gantry	   rispetto	   all’asse	   longitudinale	  del	  paziente	   entro	  limiti	  pari	  a	  ±	 30° a una velocità di 1°/s. 
 
Fig.2. Interno del gantry di uno scanner TC multistrato (Aquilion 16, Toshiba Medical Systems)  ( da 
Faggioni L, Neri E, Paolicchi F,2010,) 
 
Il tubo radiogeno è composto da un involucro di metallo, in cui è creato 
all’interno il vuoto, che contiene sia il catodo sia l’anodo. 
Il catodo è composto da uno o due filamenti di tungsteno collocati in un 
alloggiamento chiamato “coppa focalizzatrice”. L’anodo è rappresentato da 
un disco collegato a un rotatore, composto da atomi pesanti come renio, 
tungsteno o molibdeno. L’anodo presenta una macchia focale con un 
angolo di inclinazione del target di circa 12° e una velocità di rotazione 
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variabile tra 3500 e 10000 rpm ( rotazioni per minuto). L’esigenza di una 
capacità termica sempre più elevata e i relativi problemi di dissipazione del 
calore prodotto hanno portato allo sviluppo di anodi rotanti, in grado di 
produrre un fascio eterogeneo di radiazioni tramite diametri elevati e 
macchie focali in grado di fornire la risoluzione spaziale richiesta dalla TC 
mediante un buon rapporto segnale-rumore. 
I tubi radiogeni delle moderne tomografie computerizzate multistrato 
(TCMS) generano potenze che variano da 20 a 150 kW, con una tensione al 
tubo compresa tra 80 e 140 kV ed una intensità di corrente che può 
raggiungere valori di 800 mA continui (11). 
Per la formazione dell’immagine in TC è necessario l’uso di un fascio 
monocromatico e per tale fine sono stati realizzati vari dispositivi di 
filtraggio del fascio radiante. 
In TC la filtrazione presenta due scopi: 
- Eliminare dallo spettro del fascio in uscita i raggi X che non 
fornirebbero alcun contributo alla formazione dell’immagine ma 
provocherebbero solo l’aumento della dose erogata al paziente; 
- Produrre un fascio il più possibile omogeneo, che tenda ad attenuarsi 
solo a causa delle caratteristiche dei tessuti che va ad attraversare 
(12). 
Oltre al filtraggio, il fascio radiogeno è sottoposto a collimazione 
all’interno del gantry. 
Lo scopo della collimazione è restringere e adattare il fascio di raggi X al 
distretto anatomico da indagare (13).   
I detettori rappresentano il sistema di rilevazione dei fotoni prodotti dal 
tubo radiogeno ed emergenti dal distretto anatomico.  
La funzione dei detettori è convertire l’energia dei fotoni che fuoriescono 
dal paziente in segnali elettrici che saranno impiegati per la formazione 
dell’immagine. 
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Ogni detettore presenta le seguenti caratteristiche: 
- efficienza, ovvero la capacità di rilevare i fotoni e convertirli in 
segnali elettrici; 
- stabilità, ovvero la capacità di rispondere in maniera costante a una 
stessa densità di fotoni che raggiungono il detettore; 
- tempo di risposta, cioè la velocità con cui il detettore può registrare 
un fotone e rendersi nuovamente disponibile per la ricezione 
successiva. 
La conformazione dei detettori è curvilinea e ciò consente una 
collimazione ottimale del fascio emergente dal paziente, permette di 
ridurre le radiazioni secondarie e assicura una distanza tra tubo e 
detettori in modo da ottenere così una migliore ricostruzione 
dell’immagine (14).  
Le singole celle del detettore sono separate mediante setti che non 
contribuiscono alla rilevazione del segnale e ciò provoca una perdita di 
segnale con uno spreco di dose radiante. La perdita di segnale è dipendente 
dalla configurazione geometrica dei detettori e si somma alla caduta di 
sensibilità alla periferia del detettore. Per sopperire a queste perdite è 
indispensabile incrementare l’intensità della radiazione, cioè la dose (15). 
Il sistema che converte il segnale analogico proveniente dai detettori in 
segnale digitale prende il nome di DAS (Data Acquisition System). 
Il numero di canali del DAS definisce il numero di strati che si possono 
acquisire indipendentemente in maniera simultanea.  Se aumentano il 
numero di corone di detettori, aumenta anche il numero di dati gestiti e ciò 
determina una modifica dei circuiti.  Negli odierni scanner sono montati i 
circuiti DAS di tipo ASIC ( Application Specific Integrated Circuit) che 
presentano dimensioni ridotte ma maggiore capacità di trasferire dati con 
riduzione del rumore elettronico (16).  
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Il tavolo porta-paziente è costituito in fibra di carbonio, un materiale con 
basso numero atomico che consente la minore interazione possibile con il 
fascio di radiazioni X, provocando un’attenuazione vicina allo zero ed 
evitando la produzione di radiazioni secondarie diffuse. 
Il tavolo porta-paziente è collocato sopra un dispositivo che ne permette 
movimenti verticali e scorrimento all’interno del gantry.  
Lo scorrimento del lettino deve essere preciso e millimetrico in modo da 
garantire avanzamenti progressivi ma minimi. 
Lo spostamento verticale deve essere tale da evitare collisioni con il gantry 
e favorire tecniche di acquisizione sequenziale che prevedono 
un’inclinazione del gantry stesso. Nelle apparecchiature TC multistrato 
l’altezza di lavoro del lettino porta-paziente, per le acquisizoni di routine, 
deve permettere di allineare la regione anatomica in esame con l’isocentro 
del gantry, che è il punto in cui l’asse centrale del fascio e l’asse di 
rotazione del gantry si intersecano 
Un'altra caratteristica del lettino porta-paziente è la velocità massima di 
avanzamento. La velocità di avanzamento può presentare valori fino a 100 
mm/s per gli scanogrammi e superiore ai 50 mm/s per l’imaging elicoidale 
(17).  
Il progresso tecnologico delle apparecchiature TC è segnato dal passaggio 
da una generazione tecnologica alla successiva (Fig.3) 
La prima generazione di scanner TC presentava un fascio di raggi X 
estremamente collimato ed un tubo radiogeno con 1-2 detettori 
contrapposti. Il tubo radiogeno svolgeva una traslazione e successivamente 
compiva insieme ai detettori una rotazione sincrona di 1-2 gradi. Era in 
grado di compiere una rotazione massima di 180° a causa dell’intralcio dei 
cavi di collegamento che richiedeva dopo ogni semi-rotazione una 
rotazione in senso opposto. 
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 Queste apparecchiature TC richiedevano tempi di acquisizione lunghi e  
potevano  così essere impiegate solo per lo studio di organi privi di 
movimento come l’encefalo. 
La seconda generazione di apparecchiature TC permise l’utilizzo per studi 
toraco-addominali. Impiegavano il principio della traslazione/rotazione. Il 
fascio radiogeno aveva un’ampiezza di 20-30° e raggiungeva una serie di 
detettori disposti linearmente, in numero variabile da 20 a 50. Queste 
apparecchiature presentavano movimenti di traslazione ridotti associati a 
rotazioni di 5°, in modo da compiere una rotazione totale di 180°. Con 
questa struttura le apparecchiature  di seconda generazione producevano un 
piccolo fascio a ventaglio (fan beam).  
Quindi le apparecchiature di 2° generazione presentavano un incremento 
dell’angolo di rotazione, un aumento del numero di detettori, con 
conseguente riduzione del tempo di scansione a circa 20 secondi, tale da 
poter permettere la scansione toraco-addominale in fase di apnea. 
La terza generazione rappresenta la base dello svilluppo dei moderni 
apparecchi TC multistrato. In questi tomografi è presente un tubo 
radiogeno con un ampio fascio X a ventaglio, circa 30-50°, che ruota senza 
traslazioni continuamente intorno al paziente per 360°.  
Il tubo radiogeno è contrapposto a un arco di rivelatori con un numero che 
varia da 300 a 800 nei tomografi più recenti. 
La terza generazione ha permesso di ottenere tempi di scansione di 1-3 
secondi.  
La quarta generazione è costituita da apparecchi, dove il tubo radiogeno 
ruota intorno ad un anello immobile di detettori, il cui numero varia da 600 
a 4800. A causa del costo elevato non hanno sostituito le apparecchiature di 
terza generazione, che rappresentano la base della tecnologia TC spirale e 
multislice (15). 
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 Fig. 3 (da  Generazioni TC,  Buzug TM ,2008).  
 
 
1.3 TC CONVENZIONALE, TC SPIRALE E TC MULTISTRATO 
 
TC CONVENZIONALE 
La TC convenzionale è caratterizzata da un tempo di acquisizione delle 
immagini lungo a causa dell’arresto della rotazione del complesso tubo-
detettori che doveva seguire ogni avanzamento del tavolo porta-paziente ad 
ogni scansione successiva in caso dell’acquisizione di più sezioni lungo 
l’asse longitudinale. 
Questo tipo di scansione è definito step and shoot ed è legato alle 
caratteristiche meccaniche degli scanner TC convenzionali, dove le 
connessioni elettriche tra le parti mobili all’interno del gantry, come il tubo 
radiogeno e i detettori, e le parti fisse( generatore di alta tensione ed 
elettronica di elaborazione del segnale) sono date da cavi che possono 
attorcigliarsi  fino ad un limite ed obbligano la macchina ad ogni scansione 
successiva a ruotare il complesso tubo-detettori in senso opposto rispetto 
alla scansione precedente (18).  
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Grazie all’invenzione della tecnologia slip ring, ovvero a contatti 
striscianti, è stato possibile svolgere modalità di scansione non solo step 
and shoot ma anche in modalità spirale o elicoidale, cioè rotazione 
continua del complesso tubo-detettori associata a uno scorrimento continuo 
del tavolo porta-paziente (15). 
 
TC SPIRALE 
La TC spirale è definita così per il pattern a spirale o elicoidale che si crea 
con la scansione (19). 
La modalità di scansione a spirale ha permesso di passare dall’acquisizione 
di una serie di strati contigui tra loro indipendenti all’acquisizione di un 
volume continuo di dati di attenuazione fotonica, che è possibile 
rappresentare in forma spazio-temporale come un elica. Quest’elica 
presenterà uno spessore corrispondente alla collimazione del fascio 
radiante e un ampiezza dipendente dalla velocità di avanzamento del tavolo 
porta-paziente (Fig.4).  
 
Fig.4  Differenze tra TC convenzionale e TC spirale. Mentre la TC convenzionale (a) si basa 
sull’acquisizione sequenziale di strati successivi mediante tecnica step and shoot, la TC spirale (b) 
prevede la rotazione continua del complesso tubo-detettori accoppiata alla traslazione continua del tavolo, 
comportando una geometria di scansione elicoidale (o spirale). (da Faggioni L, Neri E, Paolicchi F,2010,)  
 
In TC spirale è necessario per l’acquisizione dell’immagini l’uso di un 
processo di interpolazione matematica, in cui i voxel hanno valori di 
densità e posizione dipendenti dalla posizione angolare del complesso 
tubo-detettori e da quella longitudinale del tavolo porta-paziente nel tempo.  
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In TC spirale un parametro basilare per l’acquisizione dei dati è il pitch, 
definito come     
  
dove v è la velocità di avanzamento longitudinale del tavolo porta-paziente, 
t il tempo di rotazione del complesso tubo-detettori e s lo spessore 
nominale di strato (cioè la collimazione del fascio radiante) (15).  
Quindi il pitch è definito come il rapporto tra l’avanzamento del tavolo (o 
incremento del tavolo) per ogni rotazione completa del tubo radiogeno e la 
collimazione di strato   
 In base al pitch, e’ possibile svolgere scansioni sovrapposte o continue o 
non continue mentre lo spazio incluso tra le sezioni ricostruite è definito 
come intervallo, incremento o indice di ricostruzione (19).  
Per valori di pitch più elevati ( maggiori di 1), mantenendo costanti gli altri 
parametri, si ha una riduzione direttamente proporzionale del tempo di 
scansione e della dose radiante somministrata al paziente, ma provocano un 
allargamento del profilo di sensibilità di strato ed un conseguente 
sottocampionamento, e ciò determina un peggioramento della risoluzione 
spaziale longitudinale perché lo spessore effettivo di strato è maggiore di 
quello nominale e quindi il processo di ricostruzione dell’immagine tramite 
algoritmo di interpolazione è meno accurato (20).  
Il compromesso ottimale tra qualità dell’immagine e velocità di 
acquisizione è un valore di pitch intorno a1,4 (21).  
Rispetto alla TC convenzionale, la TC spirale presenta i seguenti vantaggi:  
 
1)  Acquisizione continua dei dati con scomparsa dei tempi morti necessari 
per l’avanzamento del tavolo porta-paziente in TC convenzionale con 
riduzione del tempo di acquisizione delle immagini, favorendo 
	   16	  
l’esecuzione di studi TC dell’intero torace o addome in una singola apnea, 
o addirittura studi total body in un’unica seduta (22). 
 
2) Tempi di acquisizione ridotti permettono di ridurre considerevolmente la 
quantità di  mezzo di contrasto (mdc ev) per gli esami contrastografici, con 
benefici sia in termini di sicurezza del paziente sia di costi gestionali (23);  
 
3) Scegliendo un intervallo di ricostruzione delle immagini (pitch) inferiore 
alla collimazione del fascio si possono generare sezioni tra loro 
parzialmente sovrapposte, senza irradiare ulteriormente il paziente, 
permette di ridurre artefatti da movimento ( come quelli da respiro o da 
pulsatilità cardiaca) e migliora la qualità di elaborazioni 2D e 3D riducendo 
gli artefatti a gradino (stairstep artifacts) che possono insorgere quando si 
elaborano dataset con spessore di sezione troppo elevato (18) (20).  
 
La TC spirale presenta i seguenti svantaggi rispetto alla TC convenzionale: 
• Aumento della rumorosità di fondo dell’immagine nelle 
apparecchiature TC spirale meno moderne. 
• Il maggiore numero di scansioni richiede tempi più lunghi di 
elaborazione per la ricostruzione dell’immagine; 
• Un‘errata tecnica di somministrazione del mezzo di contrasto può 
fornire esami non ottimali per il ridotto tempo di scansione che rende 
complessa la somministrazione del mdc (19).  
 
 
TC MULTISTRATO 
La prima apparecchiatura TC multistrato presentava un sistema a detettore 
doppio o diviso che si basava su una schiera di detettori che è larga il 
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doppio di un detettore di una TC convenzionale ma divisa al centro (19). 
Con la presenza di due strati di detettori raddoppia la copertura anatomica 
longitudinale del fascio radiante, cioè la collimazione, per un dato spessore 
di strato e si dimezza il tempo di acquisizione delle immagini.  
Per indicare le varie tipologie di scanner TCMS, esiste la dizione “TC a n 
strati” che si riferisce all’acquisizione contemporanea di più strati. Un'altra 
denominazione delle TCMS è “ TC a n canali” ( multichannel CT) poiché i 
segnali acquisiti dai detettori vengono inviati a un array di n canali DAS 
allineati lungo l’asse longitudinale (15).  
La TC multistrato può utilizzare due modalità di acquisizione dati, la prima 
è l’acquisizione dati spirale mentre la seconda è l’acquisizione dati 
sequenziale, cioè scansione step-by-step come in TC convenzionale. 
I sistemi multistrato, per essere davvero considerati tali, devono essere 
capaci almeno di acquisire quattro sezioni simultaneamente (19).  
Per comprendere l’acquisizione dei dati negli apparecchi TCMS bisogna 
conoscere la diversa conformazione fisica dei detettori in queste 
apparecchiature. Infatti in base alla costituzione delle singole unità delle 
schiere dei detettori delle apparechiature TC multislice possiamo avere 
diversi modelli di sistemi multidetettore (15,19).  
I sistemi multidetettore possono essere di tre tipi:  
- Matrice fissa di detettori 
- Corona di detettori adattabile 
- Detettori ibridi 
Il sistema multidetettore a matrice fissa è costituito da multiple schiere di 
detettori di identico spessore. Un esempio di matrice dei detettori è il 
sistema multidetettore della GE a 4 strati, cioè in grado di acquisire 4 strati 
per singola rotazione del tubo poiché è provvista di 4 canali DAS (Fig.5). 
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Fig.5 Schema delle configurazioni di detettori di una apparecchio TCMS a 4 strati del tipo a matrice fissa 
( nel tipo illustrato si tratta dello scanner Light Speed CT; General Eletric, Milwaukea,WI)  ( da Faggioni 
L, Neri E, Paolicchi F,2010, ) 
 
 Il sistema di detettori a corona di detettori adattabile è composto da schiere 
di detettori che aumentano in ampiezza dal centro della scansione verso la 
periferia. Questo sistema di detettori è utilizzato nelle apparecchiature 
tomografiche della Philips (Asymmetrix detector) e della Siemens (AAD).  
Questo sistema aumenta la copertura longitudinale per spessori di strato 
elevati e aumenta l’efficienza di dose con   riduzione  del numero totale di 
detettori e così anche dell’ampiezza totale dei setti tra  i detettori che 
disturba l’acquisizione del segnale (15, 19). 
 Le apparecchiature tomografiche multistrato con sistema di detettori ibridi 
sono composte da detettori più interni con un spessore minore rispetto ai 
detettori più esterni. Questo modello di detettori è stato adottato dalla 
Toshiba con il sistema selectable slice-thickness multirow detector SSMD 
(19).  
Col passare degli anni i modelli successivi di apparecchiatura TCMS hanno 
raggiunto un numero di strati maggiore (8,16, 32,40, 64), che consentono di 
coprire lo stesso volume anatomico in tempi progressivamente più brevi e 
sono inoltre aumentati i canali del DAS permettendo una riduzione delle 
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possibili configurazioni dei detettori con una semplificazione dei protocolli 
di scansione (14, 24)  
Le apparecchiature TC multistrato presentano maggiori performace rispetto 
alle TC spirali  riguardo a tempo di scansione, collimazione di strato e 
lunghezza della scansione (19).  
La velocità di rotazione del tubo è definita come il tempo necessario per 
una rivoluzione del tubo ed è nota anche come tempo di rotazione (RT). Il 
tempo di rotazione dei tomografi multistrato è di 0,8 s o meno. Con 
l’evoluzione delle apparecchiature si è giunti a tempi di rotazione di 0,5 s o 
anche 0,375 (15, 19). 
L’uso di banche dati condivise e sistemi di archiviazione e comunicazione 
delle immagini (PACS) permette di ridurre significativamente il traffico di 
dati uscente dal tomografo (19). 
I tomografi multistrato permettono performance 4-20 volte superiori dei 
tomografi spirali TC. Questo incremento delle performance può essere 
utilizzato per migliorare i seguenti parametri: 
• scansioni di durata più breve; 
• scan range più lunghi; 
• sezioni più sottili. 
Grazie a tempi di scansione più brevi è stato possibile: 
• ridurre il rischio di artefatti da movimento, in pazienti scarsamente 
collaboranti e nei pazienti traumatizzati o negli individui dispnoici 
con sospetto di embolia. 
• Migliore qualità dell’immagine nello studio di organi 
parenchimatosi come il fegato e maggiore definizione delle fasi 
contrastografiche con effetti positivi sul riconoscimento e 
caratterizzazione delle lesioni. 
• Riduzione del volume di m.d.c. da somministrare nel caso di studi 
sulla sola fase arteriosa. 
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Con la TC multistrato è stato possibile inoltre acquisire sezioni a 
strato più sottili e si è in grado di ottenere un imaging isotropica con 
identica risoluzione spaziale in tutti i punti del voxel. La capacità di 
ottenere immagini isotropiche ha permesso di realizzare un imaging 
multiplanare quasi isotropico con risoluzione spaziale eguale o 
migliore della risonanza magnetica (19). 
 
Uno degli usi più importanti della TCMS è l’angiografia TC.  
Questa tecnica ha riscontrato vantaggi per la presenza nella TCMS di due 
requisiti tecnici : 
1)  Elevata risoluzione spaziale longitudinale su volumi estesi come 
l’intero addome, il torace e l’addome, o gli arti inferiori in grado di 
valutare diramazioni vascolari di piccolo calibro, i vasi a decorso 
convoluto o gli osti vasali; 
2) Il breve tempo di acquisizione. Ciò è fondamentale per la 
valutazione delle arterie, dove il massimo enhancement 
contrastografico arterioso insorge in intervalli di tempo ristretti, 
dipendenti non solo dalla concentrazione del mdc ma soprattutto 
dalla velocità dell’iniezione del mdc. 
 Inoltre la breve durata del tempo di acquisizione delle immagini consente 
di ridurre in modo cospicuo la dose di mdc somministrata poiché si 
ottimizza l’uso del bolo di mdc solo per opacizzare selettivamente l’albero 
arterioso quando la distribuzione al suo interno è al livello di plateau (18, 
25-27).  
 
Gli  svantaggi della TC multistrato sono rappresentati da: 
• Aumento del carico di informazioni, soprattutto se si utilizza un 
imaging vicino all’isotropia. Per ridurre tale mole di informazioni è 
necessario ricostruire a spessore di strato maggiore con la perdita di 
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molti vantaggi della TC multistrato. Per tali motivi i protocolli di 
scansione utilizzati per le apparecchiature TC multistrato sono 
modificazioni dei protocolli TC spirale con collimazione ridotta.  Se 
viene condotto uno studio con imaging isotropico la velocità di 
ricostruzione delle immagini e la manipolazione dei dati diviene 
molto laboriosa e di difficile applicazione nella pratica clinica.  
• Il postprocessing delle immagini richiede tempi elevati a causa 
dell’elevato numero di dati e dell’elevata risoluzione delle 
immagini. 
• Aumento della rumorosità delle immagini per collimazioni di strato 
molto sottili. Per questo fatto, è necessario ricostruire immagini con 
spessore di strato maggiore. 
• Aumento della dose in caso di acquisizione di immagini a strato 
sottile di alta qualità. Negli altri casi la TC multistrato utilizza una 
dose minore rispetto alla TC convenzionale od uguale nel caso della 
TC spirale (19).  
 
1.4  PRINCIPI FISICI DELLA FORMAZIONE DELL’IMMAGINE E 
CARATTERISTICHE DELL’IMMAGINE CT 
 
Con l’esecuzione della scansione, i detettori, che si muovono in modo 
solidale con il tubo radiogeno, eseguono una misurazione della radiazione 
trasmessa attraverso il paziente da diverse angolazioni ( proiezioni o viste), 
offrendo una mappa di attenuazione dei diversi tessuti che servirà per la 
ricostruzione dell’immagine digitale di una sezione assiale, dove ogni pixel 
dell’immagine costituisce il valore di attenuazione medio di ogni elemento 
unitario di volume, noto come voxel (volume element) (28). 
La riduzione di energia che il fascio di raggi X subisce quando attraversa 
un oggetto è definita attenuazione.  
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Come per la radiologia tradizionale, il grado di attenuazione dei raggi X 
dipende da: numero atomico degli elementi che compongono il tessuto, 
dalla densità dei tessuti, dal numero di elettroni per unità di massa ( densità 
elettronica) del materiale attraversato e dall’energia della radiazione.  
La tomografia computerizzata è in grado di determinare il valore dei 
coefficienti di attenuazione lineare dei vari tessuti che compongono 
l’oggetto in esame (15). 
I coefficienti di attenuazione media di ciascun voxel della sezione acquisita 
tramite un numero elevato di “viste” angolari sono sottoposti ad un 
processo fisico-matematico che consiste nell’elaborazione dei dati. Il 
metodo di elaborazione utilizzato dalle moderne apparecchiature TC è la 
retroproiezione filtrata ( Filtered Backprojection, FBP). Il metodo della 
retroproiezione filtrata si basa nel retroproiettare il valore numerico di 
attenuazione di ciascun fascio lungo la sua stessa traiettoria verso il campo 
di ricostruzione. Da questa retroproiezione si ricava un insieme di valori 
numerici, i quali sono convertiti in toni di grigio e rispecchiano una 
approssimazione dell’oggetto esaminato. Tuttavia la sola operazione di 
retroproiezione non genera valori precisi e l’immagine dell’oggetto in 
esame apparirà distorta. Questo artefatto prende il nome di blurring, il 
quale è eliminato per mezzo di un passaggio precedente la retroproiezione, 
dove i dati grezzi sono modificati con un processo matematico detto 
convoluzione.  
L’immagine TC è realizzata su una matrice di varie dimensioni (512 x 512, 
1024 x 1024 , ecc…) dove ciascun pixel corrisponde ad un particolare 
valore di attenuazione.  
Per la visualizzazione dell’immagine è necessario trasformare i valori di 
attenuazione media di ciascun pixel in numeri interi TC della scala 
Hounsfield e successivamente in valore proporzionale di tonalità di grigio. 
	   23	  
Il valore di tonalità di grigio assegnato è definito numero TC o numero 
Hounsfield ed è calcolato mediante l’equazione : 
 
dove µt e µw rappresentano i coefficienti di attenuazione lineare del tessuto 
e dell’acqua e k è un fattore di scala che determina il livello di contrasto ( 
normalmente K = 1000). Quindi il calcolo dei numeri TC prende come 
valore di riferimento l’acqua, cui è attribuito un valore pari a zero. Valori 
maggiori di zero, cioè sovraidrici, sono attribuibili a tessuti con densità 
maggiore dell’acqua, mentre tessuti con densità inferiore avranno valori 
negativi. Nelle attuali TC le unità Hounsfield hanno una scala che varia da 
-1024 HU a + 3071 HU. (Fig.6) 
La scala di grigi è riprodotta su monitor che consentono di distinguere solo 
un limitato numero di livelli di grigio. Non esiste una risoluzione 
sufficiente dell’immagine in grado di distinguere le minime differenze di 
contrasto in tonalità di grigio anche perché l’occhio umano è capace di 
differenziare un numero limitato di grigio e quindi l’intera scala Hounsfield 
non è rappresentabile nell’immagine (29).  
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Fig.6  Scala Hounsfield, (da S. Ohlert, G. Scharf, 2005,)  
 
E’ possibile rappresentare una scala di grigi appartenenti ad un certo 
intervallo di numeri TC, corrispondenti alle strutture di maggiore interesse 
in rapporto al caso clinico e al distretto anatomico in esame. L’intervallo 
della scala Hounsfield rappresentato prende il nome di finestra di 
visualizzazione (window), dove l’ampiezza (window width, WW) 
rappresenta il numero di coefficienti densitometrici che è possibile 
visualizzare, mentre il livello (window level, WL) esprime il valore 
densitometrico corrispondente al centro della finestra. L’ampiezza e il 
livello della finestra di visualizzazione sono modificati a piacere 
dall’operatore e sono scelti in base al  tipo di tessuto  da analizzare. 
Le immagini TC derivano quindi dalla conversione analogico-digitale dei 
segnali elettrici provenienti dai detettori. I segnali elettrici rappresentano i 
profili di attenuazione dei tessuti corporei attraversati dai raggi X in base 
alla posizione angolare del complesso tubo-detettori e dall’avanzamento 
lungo l’asse del tavolo porta-paziente. La distribuzione delle informazioni 
di attenuazione fotonica non è continua ma discreta e tende alla continuità 
in base alla maggiore frequenza di campionamento (8).  
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 I dati di densità sono rappresentati nello spazio tramite il loro inserimento 
in una matrice di m x n elementi, nei quali è suddiviso il campo di vista 
(Field Of View, FOV). Nella tomografia computerizzata sono utilizzate 
matrici di ricostruzione quadrate di N x N elementi (256 x 256 pixel fino a 
1024 x 1024 pixel), detti voxel. Ogni voxel è composto da un 
parallelepipedo di altezza equivalente allo spessore di strato e lato 
equivalente a  
                                                 
dove dFOV è l’ampiezza del FOV. Il voxel è l’elemento costitutivo 
dell’immagine, cioè della rappresentazione spaziale delle densità degli 
elementi della matrice dove è riprodotta ogni sezione della scansione con 
spessore di strato nota. Le dimensioni del voxel sono determinate da i 
seguenti fattori : 
• Grandezza della matrice 
• Campo di vista selezionato FOV 
• Spessore della sezione  (15, 19) 
Ogni immagine TC relativa a uno strato è salvata dal computer in uno 
spazio di memoria, espresso in bit, equivalente a 𝑁!d, dove d è la capacità 
in bit dell’immagine in toni di grigio. La capacità in bit delle tonalità di 
grigio di un immagine TC equivale a 12 bit, che corrisponde a 2!" = 4096 
possibili livelli di grigio che codificano i valori di densità in unità 
Hounsfield. L’immagine TC finale è quindi rappresentata da un piano 
bidimensionale composto da 𝑁!quadrati di lato l, definiti pixel, dove ogni 
pixel è associato ad un numero binario, con massimo di d cifre(2!"), che 
esprime una tonalità di grigio corrispondente a una ben definita densità in 
scala Hounsfield (18).  
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Quindi ad ogni voxel è assegnato, in base al grado di attenuazione dei raggi 
x, un valore numerico, definito numero TC.  Per avere dei valori numerici 
di grandezza apprezzabile, si è definito il numero TC in tal modo: 
TC = 1000 x (µ-µacqua)/ µacqua 
L’unità Hounsfield è l’unità di misura per l’attenuazione dei raggi X in 
TC.. In base al numero di bit per pixel presenti negli apparecchi TC cambia 
il range di numeri TC disponibili. 
L’occhio umano è capace di discriminare solo un limitato numero di livelli 
di grigio, che si aggira intorno ai 40-100 in base alle condizioni ambientali. 
Per tale ragione, non è possibile associare ad ogni singolo numero TC, che 
sono circa 400, un unico valore della scala di grigi dal bianco al nero. E’ 
stato quindi necessario mostrare solo parti della scala dei valori dei numeri 
TC in un range di grigi noto come finestra elettronica o finestra di 
visualizzazione.  
Ogni finestra elettronica presenta due parametri: 
- l’ampiezza, cioè la dimensione della finestra in base  ai numeri 
TC che la finestra comprende; 
- il livello o centro cioè il valore numerico TC su cui è centrata 
la finestra. 
L’ampiezza della finestra condiziona la maggiore o minore scala di 
grigi presente nell’immagine. La riduzione dell’ampiezza 
dell’immagine favorisce un aumento del contrasto. 
Il livello o centro della finestra determina la variazione di luminosità 
dell’immagine che può passare da una immagine più luminosa 
abbassando il centro della finestra a un’immagine più scura 
innalzando il centro della finestra rispetto alla scala dei valori 
numerici di Hounsfield (19). 
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Nella tabella sottostante vengono riportati alcuni esempi di livelli di 
finestra (19) 
 Ampiezza Livello/ centro 
Polmone 1500 -650 
Enfisema 800 -800 
Tessuti molli in 
condizione di base 
400 40 
Fegato in condizione 
di base 
200 40 
Tessuti molli + mdc 400 70 
Fegato + mdc 300 60-100 
Collo + mdc 300 50 
Angio-TC 500 100-200 
Osso 2000 500 
Osteoporosi 1000-1500 300 
Rocche petrose 4000 700 
 
I descrittori di qualità di un ‘ immagine TC sono rappresentati da: 
- risoluzione spaziale; 
- risoluzione di contrasto. 
Per risoluzione spaziale si intende la capacità del sistema di riconoscere 
due punti distinti nello spazio, in base alla minima distanza tra loro.  
La risoluzione spaziale è legata ai seguenti fattori: 
- Numero di raggi; 
- Numero di viste; 
- Dimensione della macchia focale; 
- Ampiezza del pixel; 
- Spessore di strato; 
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- Pitch; 
- Algoritmo di ricostruzione; 
- Movimento del paziente. 
Per risoluzione di contrasto si intende la capacità del sistema di 
distinguere la minima differenza di densità tra due oggetti 
densitometricamente diversi (30).  
La risoluzione di contrasto è legata alla sensibilità dei detettori e da alcuni 
parametri fisici di scansione TC come la tensione anodica, la corrente del 
tubo, il SNR e la risoluzione spaziale. 
Altri due fattori che influenzano la qualità dell’immagine sono: 
- Finestra di visualizzazione : è l’intervallo della scala di grigi con il 
quale viene visualizzata la densità dei voxel.  Tramite la scelta del 
centro della finestra di visualizzazione (window level, WL) e 
ampiezza (window width, WW) è possibile restringere l’intervallo di 
densità di interesse della scala Hounsfield nell’ambito di toni di 
grigio rilevabili dall’operatore, e vengono rappresentati come oggetti 
con colore nero o bianco solo gli oggeti con numeri TC inferiori a 
WL- ½ WW e superiori a WL + ½ WW.  
- Filtri di ricostruzione: permettono di esaltare i profili delle strutture 
con l’uso dei filtri edge enhancement ( ad alta frequenza, che tuttavia 
comportano un peggioramento del SNR) oppure ridurre il rumore 
delle immagini mediante filtri di smoothing ( a bassa frequenza, che 
tagliano le alte frequenze spaziali delle immagini, responsabili della 
maggiore parte del rumore ma purtroppo anche delle informazioni 
relative ai contorni degli oggetti) (31).  
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1.5  PARAMETRI DI SCANSIONE 
 
Il processo di scansione TC si può suddividere in tre fasi : 
1. Acquisizione 
2. Elaborazione 
3. Visualizzazione 
Queste tre fasi sono influenzate da differenti parametri. 
 
FASE DI ACQUISIZIONE 
Il primo passo per pianificare l’acquisizione dei dati di un paziente è lo 
svolgimento di una particolare scansione, detta scanogramma ( o scout 
view) , che genera un’immagine simile ad una radiografia tradizionale. Per 
ottenere tale scansione, è necessario che il complesso tubo-detettori 
rimanga in una posizione fissa all’interno del gantry, mentre il lettino 
porta-paziente scorra attraverso il gantry. Sulla vista antero-posteriore o 
postero-anteriore è possibile definire lo spessore delle sezioni e il volume 
da acquisire mentre sulla vista laterale si può scegliere l’eventuale 
inclinazione del gantry (tilt).  
Nelle apparecchiature tomografiche moderne lo scout, in vista antero-
posteriore e laterale, è utilizzata per modulare la dose durante la successiva 
acquisizione. Le due proiezioni sono impiegate per valutare lo spessore del 
paziente in modo da variare il valore della corrente anodica durante la 
scansione. 
I parametri da considerare nella fase di acquisizione sono:  
- Modalità di scansione; 
- Algoritmo di interpolazione; 
- SFOV; 
- Posizionamento del paziente; 
- Tempo di rotazione del tubo; 
	   30	  
- Tensione del tubo; 
- Corrente del tubo; 
- Collimazione del fascio; 
- Pitch. 
Esistono modalità diverse di acquisizione delle immagini (8, 30).  
La tecnica sequenziale presenta una modalità di scansione dove 
l’acquisizone di dati e il movimento del lettino si alternano: dopo ogni 
scansione di uno strato, il paziente viene trasportato dal movimento del 
lettino in un posizione ad una distanza definita ( bed index) che di solito è 
pari allo spessore della sezione acquisita; dopo lo scorrimento del lettino in 
un altro punto avviene una nuova scansione e la tecnica si ripete per il 
numero di strati che si vogliono acquisire. 
Nella modalità di scansione volumetrica l’acquisizione dei dati e il 
movimento del paziente avviene contemporaneamente. 
Durante il movimento del lettino porta-paziente, il fascio radiante descrive 
una traiettoria elicoidale. Il principale vantaggio di questa modalità di 
scansione è la maggiore velocità a cui avviene la scansione. 
Il movimento del lettino durante la scansione porta ad avere un numero di 
viste inferiori rispetto alla tecnica sequenziale con necessità di interpolare i 
dati mancanti (15). Il movimento del tavolo provoca degli artefatti da 
movimento. Questi artefatti insorgono perché la prima e l’ultima proiezione 
in una rotazione completa campionano dati differenti durante il movimento 
del tavolo. Per eliminare l’artefatto da movimento del tavolo bisogna 
svolgere un algoritmo interpolazione dei dati grezzi prima della 
ricostruzione delle immagini. Con l’interpolazione si desidera acquisire un 
insieme completo (360°) di proiezioni per ogni posizione desiderata lungo 
l’asse z per il volume preso in esame (19). 
Per SFOV (Scan Field of View) si intende la regione circolare del piano 
XY con origine dall’isocentro del gantry che viene acquisita dallo scanner 
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e rappresenta il diametro massimo della circonferenza sottoposta a 
scansione. La dimensione della SFOV deve essere sempre più ampia della 
circonferenza del paziente. Se un oggetto è posizionato esternamente allo 
SFOV ma all’interno dell’apertura del gantry non sarà ricostruito e causerà 
artefatti nell’immagine noti come out-of-field artifact. Per lo svolgimento 
di una scansione TC l’operatore deve posizionare il paziente in modo da 
essere interamente compreso nello SFOV. Per far rientrare il paziente 
all’interno del SFOV, bisogna porre il paziente all’isocentro del gantry. 
Tale posizionamento consente di migliorare la qualità dell’immagine e 
diminuire la dose, soprattutto negli scanner con tecniche di modulazione 
automatica della dose, le quali considerano il paziente posizionato al centro 
del gantry (32, 33). 
La direzione del paziente (testa/coda prima) e il decubito (ventrale, 
dorsale, destro e sinistro) è specifico per ogni regione del corpo da 
esaminare. 
In base alle impostazioni dell’anestesia e dell’area da esaminare, 
l’orientamento del paziente può essere con la testa per prima o la coda per 
prima. L’orientamento del paziente con la coda per prima favorisce le 
manovre dell’equipe degli anestesisti. Di solito, negli esami CT della testa 
è preferito il decubito ventrale poiché è possibile bloccare meglio il 
paziente manipolando la mandibola; negli studi del rachide si usa il 
decubito dorsale per minimizzare gli artefatti da movimento; negli studi del 
torace e addome è preferito il decubito ventrale; infine le estremità possono 
essere studiate in diverse posizioni.  
Per un appropriato posizionamento, le luci del laser dello scanner 
dovrebbero essere allineate con l’altezza del paziente e simmetriche in tutti 
e tre i piani di scansione. L’altezza del tavolo porta-paziente dovrebbe 
essere aggiustata in modo che l’isocentro della gantry sia allineato con il 
centro del corpo e non all’area di interesse. Per lo studio della testa e del 
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rachide, è necessario un preciso allineamento nel piano X-Y per poter 
ottenere successivamente ricostruzioni multiplanari con un certo valore 
(Fig. 7). Per poter posizionare il paziente possono essere utili blocchi di 
polistirolo ed altro materiale per fissare il paziente (34).  
 
 
Fig. 7 Posizionamento del paziente nella gantry (da T. Schwarz e R. O’brien, 2011) 
 
Per tempo di rotazione si intende il tempo necessario affinchè avvenga 
un’intera rotazione del complesso tubo-detettori intorno al paziente. 
Se il tempo di rotazione viene ridotto si hanno acquisizioni più veloci e ciò 
comporta alcuni vantaggi come la possibilità di evitare artefatti da 
movimento (35, 36).  
L’impostazione del tempo di rotazione del tubo dovrebbe essere la più 
breve possibile, di solito tra 0,5 e 1 s, per tutte le parti del corpo. In pazienti 
anestetizzati, il tempo di rotazione può essere aumentato a 2 s per le parti 
del corpo che non si muovo come testa, collo ed estremità, in modo da 
ridurre artefatti aliasing. Nella apparecchiature TC più moderne ciò non è 
necessario per la presenza di software che permettono un numero 
sufficiente di scansioni anche in brevissimi tempi di rotazione. In molte 
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apparecchiature la corrente del tubo si modifica al variare del tempo di 
rotazione in modo da mantenere costante la dose erogata (34).  
 
Per tensione del tubo si intende la differenza di potenziale(espressa in kV) 
tra anodo e catodo del tubo radiogeno, la quale induce un accelerazione 
degli elettroni prodotti dal filamento riscaldato verso l’anodo.. I fotoni del 
fascio radiante devono possedere un’energia al di sopra di un certa soglia 
per evitare che vengano prevalentemente assorbiti dalla cute e dai tessuti 
molli superficiali senza contribuire alla formazione dell’immagine. (15) 
Nelle apparecchiature CT, l’impostazione del kilovoltaggio è limitato a 
poche scelte, di solito 80, 120 e 140 kV. L’uso di 120 kV è adeguata per 
gran parte dei pazienti piccoli animali, e può essere utilizzata 
universalmente. In pazienti di grosse dimensioni, l’uso di 140 kV può 
essere preferito per assicurare un’adeguata penetrazione. Comunque il 
kilovoltaggio lavora in associazione con la corrente del tubo.(34)  
 
Il parametro rappresentato dalla corrente del tubo radiogeno, misurata in 
milliampere (mA) regola la quantità di fotoni X che attraversa il paziente 
nell’unità di tempo. Se si incrementa il valore di mA si ha una riduzione 
del rumore e un aumento della risoluzione di contrasto dell’immagine. 
Alcuni costruttori esprimono la quantità di fotoni emessi tramite il prodotto 
della corrente per il tempo di rotazione del complesso tubo-detettori ( in 
milliampere per secondo, mAs). Nella modalità di scansione volumetrica, è 
stato introdotto il concetto di mAs effettivi, definito come il rapporto tra il 
valore di mAs e il pitch. Se si mantiene costante il valore di mAs e si 
aumenta il pitch, il rumore dell’immagine aumenta. I tomografi attuali 
possiedono dispositivi in grado di regolare la corrente anodica, in grado di 
adattare i mA erogati al variare dell’attenuazione dei tessuti esaminati (15). 
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Il range di corrente delle moderne unità CT varia dai 50 ai 400 mA. In 
associazione con il tempo di rotazione del tubo può essere deciso il 
prodotto mAs. Si ha una relazione inversamente proporzionale tra il mAs e 
il rumore, poiché aumentando il mAs si riduce il rumore. Nei piccoli 
animali l’impostazione della corrente del tubo varia da 100 mAs ( torace) a 
250 mAs ( per testa e colonna) (34). 
 
Per collimazione del fascio si intende la distanza misurata dall’isocentro 
del gantry alla direzione lungo l’asse z del lettino che si muove e coincide 
con il prodotto del numero dei canali DAS e lo spessore di ciascuno di essi. 
In realtà l’ampiezza del fascio è lievemente maggiore poiché lungo l’asse z 
alla periferia del fascio X vi è una qualità del fascio inferiore a causa della 
zona di penombra generata dalla dimensione non nulla della macchia focale 
e dai collimatori posti all’uscita del tubo radiogeno. Per la scelta della 
collimazione del fascio, viene scelta una penombra che cada esternamente 
alla prima e all’ultima fila di detettori utilizzati durante l’acquisizione, 
anche se ciò provoca uno spreco di dose necessario per illuminare 
adeguatamente le file di detettori più periferiche. La grandezza della 
penombra è indipendente dall’ampiezza del fascio e tanto è maggiore la 
penombra tanto minore sarà la percentuale di dose inutilizzata. Nei 
tomografi TCMS, grazie ad un numero di file di detettori elevato, 
l’aumento di dose dovuto al fenomeno della penombra è poco significativo 
e compensato da altri fattori che portano ad un risparmio di dose (37).  
 
Il valore del pitch condiziona il valore della dose assorbita dal paziente, la 
qualità dell’immagine e la velocità di acquisizione. 
L’aumento del pitch provoca una diminuzione della dose e una riduzione 
della qualità dell’immagine mentre la velocità di acquisizione aumenta. 
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Se il valore del pitch è uguale a 1 si ha una condizione simile alla modalità 
di scansione sequenziale dove il numero medio delle proiezioni o viste per 
scansione è uguale a quelle con modalità sequenziale. Se il valore del pitch 
è inferiore a uno, il numero di proiezioni è maggiore rispetto a pitch a 
valore 1, ma si ha un aumento della dose e un miglioramento della qualità 
dell’immagine per una maggiore densità di campionamento dei dati spirali.  
Se il valore del pitch è maggiore di uno, il numero di proiezioni sarà 
inferiore rispetto a pitch ≤ 1 con un risparmio di dose ma con un 
peggioramento della qualità dell’immagine (15). 
In base al valore del pitch si possono avere: 
•  con pitch < 1 pattern di scansioni embricate o sovrapposte che 
offrono vantaggi per la ricostruzione tridimensionale delle strutture 
che sono parallele al piano di scansione.  
• con pitch > 2 si hanno scansioni non continue utili in caso di traumi 
quando si vogliono valutare grandi volumi  e si tiene poco conto 
della qualità dell’immagine. 
Per una buona qualità dell’immagine sarebbe comunque ottimale non 
utilizzare pitch > 2 per evitare artefatti dell’immagine. L’unico caso 
dove si usa un pitch con valore 3 è nelle scansioni con collimazioni 
molto sottili di valore 1 mm o meno. (19) 
Nei moderni tomografi multistrato il pitch può essere modulato in modo 
automatico in base all’anatomia e ad altri fattori relativi al paziente come 
frequenza cardiaca in cardio-TC e prenderà il nome di pitch variabile o 
dinamico. Nel pitch dinamico, il valore del pitch varia in modo automatico 
durante la scansione, ottenendo un miglioramento sia di dose assorbita sia 
di qualità dell’immagine.(38)  
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FASE DI RICOSTRUZIONE 
I piani di scansione standard per la ricostruzione dell’immagine sono: 
• Piano trasverso (Fig. 8.1) 
 
Fig.8.1 Terminologia di localizzazione utilizzata nel piano trasverso. Cd = caudale; Cr= craniale; 
Di=distale; Pr=prossimale; R= rostrale. ( da J. Saunders e T. Schwarz, 2011) 
 
• Piano sagittale 
• Piano dorsale: per lo scheletro assiale, il torace e l’addome (fFg. 8.2) 
• Piano frontale: per lo scheletro appendicolare. Il piano si trova lungo 
l’asse longitudinale di entrambi gli arti ed è perpendicolare ai piani 
trasverso e sagittale (39).  
 
 
Fig.8.2  Terminologia di localizzazione usata in piano dorsale (verde e blu) e piano frontale (marrone e 
giallo). Cd=caudale; Cr= craniale; D=dorsale; Pa= palmare; Pl= plantare; V= ventrale. ( da J. Saunders e 
T. Schwarz, 2011) 
 
La fase di ricostruzione delle immagini acquisite dallo scanner TC dipende 
dai seguenti parametri : 
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- Spessore di strato (slice width o slice thickness) 
- DFOV Display Field of View 
- Algoritmo di ricostruzione 
- Intervallo di ricostruzione 
Per spessore di strato si intende la dimensione delle sezioni (slice) dopo la 
ricostruzione dell’immagine. La ricostruzione delle immagini assiali può 
essere di spessore maggiore o uguale a quello del canale DAS, ma non può 
essere inferiore a quello del singolo canale. Lo spessore di strato influenza 
la risoluzione spaziale e la risoluzione di contrasto poiché se aumenta lo 
spessore di strato si ha un aumento del contrasto mentre la risoluzione 
spaziale longitudinale diminuisce. Nei protocolli di acquisizione attuali si 
tende ad impostare una collimazione del detettore più sottile possibile 
mentre la ricostruzione delle immagini assiali avviene con spessori 
maggiori in modo da ottenere voxel isotropici e produrre ricostruzioni 2D e 
3D ad elevata qualità.  
Il DFOV rappresenta la regione circolare del piano xy che si intende 
visualizzare con l’algoritmo di ricostruzione. Il DFOV deve essere 
compreso nel SFOV ed avrà diametro uguale o inferiore rispetto al SFOV. 
Se si riduce il diametro del DFOV si avrà una dimensione più ridotta dei 
pixel con conseguente aumento della risoluzione spaziale trasversale delle 
immagini assiali. IL DFOV deve essere sufficiente per contenere la regione 
anatomica di interesse. Se si riduce la dimensione del pixel si avrà una 
perdita del SNR su ogni pixel, con conseguente perdita della risoluzione di 
contrasto. Per fattore di ingrandimento (zoom) si intende il rapporto tra il 
diametro dello SFOV e quello del DFOV utilizzati (15). 
In base alle caratteristiche di risoluzione spaziale e di contrasto che si 
ottengono nelle immagini TC, si possono distinguere’ gli algoritmi di 
ricostruzione in due tipi : quelli che esaltano la risoluzione di contrasto a 
discapito della risoluzione spaziale e viceversa. Questa differenza tra i due 
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tipi di algoritmi di ricostruzione è dovuta al modo in cui è filtrata 
l’informazione del segnale dei detettori. La filtrazione delle basse 
frequenze spaziali del segnale codifica l’informazione relativa alla 
risoluzione di contrasto dell’immagine, mentre le alte frequenze codificano 
per l’informazione relativa ai contorni degli oggetti e quindi la risoluzione 
spaziale (19). 
Per intervallo di ricostruzione, detto anche incremento di ricostruzione, 
indice di ricostruzione o spacing, si intende la distanza, lungo la direzione 
z, tra il centro di due slice consecutive. 
L’intervallo di ricostruzione indica lo spazio tra due immagini assiali 
adiacenti e ne determina il grado di sovrapposizione lungo l’asse z. 
Rispetto allo spessore di strato, l’intervallo di ricostruzione si può 
presentare in tre modi diversi: 
1) La differenza tra intervallo e spessore è minore ( lo spacing è minore 
dello spessore di strato) : le immagini ricostruite sono parzialmente 
sovrapposte (overlap); 
2) La differenza è uguale a zero (lo spacing ha lo stesso valore dello 
spessore di strato) : le immagini sono contigue; 
3) La differenza è maggiore di zero (lo spacing è maggiore dello 
spessore di strato) le immagini risultano distanziate l’una dall’altra di 
un valore esattamente corrispondente alla differenza tra lo spacing e 
lo spessore di strato (15). 
FASE DI VISUALIZZAZIONE 
 Tra le più semplici ed indispensabili tecniche di visualizzazione vi è la 
finestra di visualizzazione. 
L’operatore deve impostare il valore in UH di due parametri della finestra 
di visualizzazione, il livello (WL) e l’ampiezza (WW) della finestra. In 
base alle strutture anatomiche di interesse cambia il WL, che deve essere 
selezionato  il più vicino possibile al numero TC del tessuto di interesse, 
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mentre l’ampiezza dovrebbe essere sufficientemente ampia da includere i 
valori TC di tutti gli altri tessuti che si intendono visualizzare 
nell’immagine.  
I produttori di apparecchiature TC forniscono delle finestre predefinite, che 
possono essere scelte in base alla regione anatomica di interesse (15). 
 
1.6 TECNICHE DI ELABORAZIONE DELL’IMMAGINE 
 
Le tecniche di elaborazione dell’immagine si basano su una serie di sezioni 
assiali acquisite dalla TC. Queste sezioni sono riunite in un volume di dati 
che sarà elaborato.  
Vi sono diverse tecniche di elaborazione delle immagini 2D e 3D (19).  
Tabella Tecniche di ricostruzione 2D e 3D (19) 
Visualizzazioni 2D  
Cine display  
Ricostruzioni multiplanari MPR 
MPR a strato spesso  
Ricostruzioni planari curve CPR 
Vessel tracking  
Visualizzazioni 3D  
Maximum Intensity Projection MIP 
Minimum Intensity Projection   MinIP/MIP 
Shaded Surface Display  SSD 
Tecniche Volume Rendering VRT 
Tissue Transition Projection TTP 
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RICOSTRUZIONE MULTIPLANARE  
(MULTIPLANAR REFORMATION, MPR) 
 
Per un set di dati di immagini tra loro complanari è possibile ottenere un 
immagine bidimensionale tramite l’algoritmo MPR, dove l’immagine può 
essere orientata lungo un piano arbitrario. L’algoritmo MPR permette, 
dopo aver acquisito una serie di immagini assiali con voxel appartenenti ad 
una certa posizione e densità, di generare un’immagine dove i voxel sono 
geometricamente proiettati su un piano definito dall’utente con una diversa 
inclinazione ( per esempio coronale, sagittale o obliquo) in funzione della 
posizione e del valore di densità dei voxel delle immagini originarie (40) 
(41). Tramite la ricostruzione multiplanare è possibile avere una 
rappresentazione integrata di strutture poste su piani differenti da quello 
originario di acquisizione, che di solito è il piano assiale. (Fig.9) 
 
Fig.9 Ricostruzione curvilinea del rachide di un cane. (A) piano dorsale standard MPR. (B) Piano 
sagittale MPR con linea curva all’interno del canale vertebrale che è usata per la ricostruzione. (C) 
immagine risultante dal piano appiattito della colonna spinale. (da J. Kinns et al 2011) 
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La maggiore applicazione dell’algoritmo MPR è la possibilità di ricostruire 
la morfologia di strutture anatomiche in modo continuo o alterazioni 
anatomopatologiche che non potrebbero essere ricostruite con il solo 
utilizzo del piano nativo di acquisizione. 
Si usano le ricostruzione planari curve (CPR) per rappresentare strutture 
che attraversano piani multipli assiali di sezione come brochi o vasi. In 
questo caso si usano immagini multiple di riferimento per ottenere il piano 
di ricostruzione. Esistono software che permettono il posizionamento 
semiautomatico della linea di taglio in modo da centrarla sulla struttura di 
interesse. Questi software, che usano pochi punti di riferimento, posizionati 
nella struttura di interesse, per es. un vaso, e producono una traiettoria 
centrata sulla regione, sono chiamati vessel tracking (19). 
 
La qualità delle ricostruzioni MPR è ottimale quando il dataset delle 
immagini originarie è composto da voxel con spessore sottile e tendenti 
all’isotropia. L’impiego sistematico dei metodi MPR per la lettura di esami 
TC di vari distretti anatomici ha incrementato in modo significativo la 
sensibilità diagnostica rispetto alla visualizzazione tradizionale con piano 
assiale (42).  
Una delle applicazioni della tecnica MPR è la ricostruzione di vasi con 
decorso diverso dal piano assiale in modo da creare immagini orientate su 
piani perpendicolari all’asse longitudinale del vaso di interesse in modo da 
misurare il diametro e l’area di sezione, evitando errori di distorsione 
geometrica che si verificherebbero misurando questi parametri sulle 
immagini originarie in vasi con decorso non perpendicolare al piano di 
acquisizione.  I vantaggi delle metodiche MPR e CPR sono rappresentati 
dal conservare l’intera informazione spaziale e  il contrasto del dataset, non 
richiedono grossi sforzi computazionali e sono poco operatore-dipendenti, 
ed inoltre non è necessario segmentare le immagini native prima della 
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ricostruzione. Tali tecniche presentano lo svantaggio di non ottenere una 
rappresentazione panoramica dei distretti di interesse e per tale ragione 
sono normalmente associate ad altre metodiche di elaborazione 
dell’immagine come MIP e VR (15). 
Un artefatto comune è l’artefatto a “ gradino “ che può mostrarsi nelle 
ricostruzioni perpendicolari al piano assiale.  Questo genere di artefatto è 
raro nella TC multistrato per la presenza di scansioni sovrapposte.  
Si possono riscontrare nella TC multistrato “artefatti a gradino” nel caso di 
strutture poste al di fuori del centro del gantry o per interfacce oblique o 
quasi parallele al piano di scansione usando pitch elevati che provocano un 
sottocampionamento dei dati nella direzione z (19). 
 
PROIEZIONE DI MASSIMA INTENSITA’ E MINIMA INTENSITA’  
( Maximum Intensity Projection, MIP E Minimum Intensity Projection) 
 
Le Maximum Intensity Projection (MIP) e le Minimum Intensity Projection 
(MinIP o mIP) appartengono alle tecniche di Volume Rendering dove sono 
svolti metodi di elaborazione per definire il cosiddetto volume di interesse 
(VOI). In queste tecniche si possono usare tutti i dati TC o il volume 
scansionato può essere limitato a una regione di interesse ed è possibile 
anche includere od escludere organi o sistemi selezionandoli dal VOI. 
Le immagini di queste tecniche si ottengono con la proiezione di un 
volume di interesse su un piano di visualizzazione. I numeri TC più alti ( 
per le MIP) o i numeri più bassi (per le Min IP) vengono selezionati nella 
direzione della proiezione del VOI, tale direzione della proiezione è 
chiamata angolo di vista.  
Le tecniche MIP e MinIP permettono di avere un ottimo contrasto tra 
piccole strutture, che sono state altamente contrastate e i tessuti circostanti. 
La MIP è principalmente usata per angio-TC e studi particolari del 
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polmone, mentre la MinIP è impiegata principalmente per visualizzare 
l’albero tracheo-bronchiale. (Fig.10) 
 
Fig.10  MIP della vascolarizzazione addominale di un cane che è presentato con ascite.  (da J. Kinnsnet 
al, 2011) 
 
Nella tecnica MIP sono selezionate le informazioni relative alla densità 
delle strutture con elevati numeri TC. Si può presentare il problema che 
somministrando un m.d.c. vasale, si visualizzano a causa dell’elevato 
numero TC sia le strutture scheletriche che i vasi con m.d.c.. Per evitare la 
visualizzazione delle strutture ossee si può applicare una funzione presente 
nel software della workstation che taglia le strutture osse dall’immagine TC 
( 19). Il fondo dell’immagine è determinato dai voxel con numero TC più 
elevato delle strutture che circondano i vasi. In base al calcolo del rumore 
dell’immagine presente nei vari voxel con elevato numero TC, la MIP 
visualizza la  maggiore o minore densità del fondo dell’immagine. Bisogna 
sapere che i vasi arteriosi contrastati sono circondati da strutture con 
minore e maggiore contrast enhancement.. Per ridurre la densità di fondo 
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dell’immagine e ottimizzare il contrasto tra i vasi e lo sfondo è necessario 
escludere le strutture circostanti con maggiore contrast enhancement dal 
VOI.  
I parametri che determinano il contrasto delle immagini MIP sono :  
- Numero TC dei vasi di interesse 
- Differenza tra i numeri TC dei vasi e densità del fondo. 
Quindi il contrasto delle immagini MIP cresce all’aumentare del contrasto 
all’interno dei vasi e si riduce per l’effetto di volume parziale, il quale 
abbassa la densità dei vasi piccoli, e per l’elevata densità di fondo.  
(19) 
 L’applicazione principale della tecnica MIP è l’angio-TC, poiché il lume 
vasale viene rappresentato grazie alla presenza del mezzo di contrasto 
radiopaco all’interno dei vasi. Le ricostruzioni MIP dei vasi possono 
presentare lo svantaggio della sovrapposizione dello scheletro, poiché il 
tessuto osseo presenta una densità simile a quella del mezzo di contrasto 
intravascolare con conseguente ostacolo alla visualizzazione delle strutture 
vascolari. Per superare questo inconveniente è possibile eliminare le 
sovrapposizioni tramite tecnica di segmentazione della struttura di interesse 
(41). 
La Minimum Intensity Projection presenta caratteristiche d’immagine e 
artefatti analoghi a quelli delle MIP. E’ una tecnica utilizzata per valutare 
la parte centrale dell’albero tracheo-bronchiale	  
I bronchi sono visualizzati più chiaramente quando la differenza di 
attenuazione tra i bronchi areati e i tessuti circostanti è maggiore. Con 
questa tecnica si favorisce la definizione di quei bronchi che sono 
circondati da strutture della densità dei tessuti molli come mediastino o 
polmone non areato mentre sono poco delineati i bronchi circondati da 
polmone areato o enfisematoso. 
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La riduzione di densità di fondo è presente a livello soprattutto dei piccoli 
bronchi a causa dell’effetto di volume parziale e se il piano di proiezione 
della MinIP è più o meno parallelo al piano di scansione. Per migliorare la 
qualità dell’immagine riducendo le conseguenze dell’effetto di volume 
parziale è necessario attuare scansioni più sottili (19). 
 
RAPPRESENTAZIONE DI SUPERFICIE  
( SHADED SURFACE DISPLAY, SSD) 
 
La tecnica della visualizzazione “Shaded Surface” (SSD) è definita come 
un’immagine di superficie che mostra una rappresentazione 
tridimensionale della superficie di una struttura di interesse all’interno di 
un volume di dati acquisiti ( 19). 
L’algoritmo SSD imposta una soglia per la minima intensità dei voxel da 
visualizzare nell’immagine finale, mentre i voxel al di sotto della soglia 
vengono scartati. La ricostruzione dell’immagine sarà composta da 
superfici corrispondenti all’interfaccia tra i voxel con intensità superiore 
alla soglia e i voxel con intensità inferiore alla soglia nelle immagini 
originarie, e la rappresentazione simulerà un’illuminazione prospettica da 
parte di una sorgente luminosa puntiforme esterna in una direzione definita 
dall’utente. Il risultato finale di questa tecnica di elaborazione 
dell’immagine è una rappresentazione tridimensionale dei voxel con 
densità superiore alla soglia impostata (43).  
Lo svantaggio di questa tecnica è rappresentato dalla difficoltà a trovare 
una soglia adeguata per separare le strutture di interesse da quelle non 
desiderate con la possibilità di distorsioni nelle ricostruzioni (41). La 
selezione della soglia di voxel da inserire nell’immagine finale è difficile 
soprattutto in immagini con basso SNR o per studi contrastografici con 
distribuzione disomogenea del mezzo di contrasto nelle strutture di 
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interesse. Per questi motivi, la tecnica SSD è poco impiegata ed oggi 
sostituita da algoritmi più efficienti come gli algoritmi VR (15). 
Per creare una SSD è necessario definire l’oggetto 3D di interesse, e ciò 
avviene separando l’oggetto dal fondo con una operazione chiamata 
segmentazione. La difficoltà di questa operazione dipende dal contrasto 
dell’oggetto. La tecnica di segmentazione più semplice è definire un 
oggetto 3D selezionando un intervallo adatto di numeri TC.  
Con le ricostruzioni SSD è possibile fornire al chirurgo in sede 
preoperatoria una visione tridimensionale della regione di interesse. Il 
principale uso delle SSD è l’applicazione negli studi scheletrici e in angio-
TC. Le tecniche di SSD sono più suscettibili ad artefatti come 
presudocclusioni e pseudostenosi nei piccoli vasi rispetto alle tecniche di 
VRT (19). 
 
 RENDERING VOLUMETRICO (VOLUME RENDERING, VR) 
Le tecniche VRT (Volume Rendering Technique) associano a i numeri TC 
un range di valori di densità in modo così da fornire una definizione 
migliore dei contorni degli oggetti o una visione semitrasparente delle 
strutture.  
Le VRT permettono di avere una qualità dell’immagine elevata e 
forniscono un vasto range di effetti di rappresentazione. (Fig.11) 
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Fig.11. Rappresentazione schematica dell’algoritmo Volume Rendering (VR) (da Faggioni L et al, 2010,)  
 
A differenza della tecnica SSD, che rappresenta solo i numeri TC dei voxel 
che rientrano nel range dei valori selezionati, le tecniche VRT 
rappresentano valori di densità continui che variano da 0 % al 100%. 
La creazione di un’immagine Volume Rendering dipende dall’uso di una 
curva di densità. Il modo di creare la curva di densità si basa sull’impiego 
di curve preselezionate, ognuna localizzata nella scala di numeri TC che 
determina l’opacità di un preciso tessuto oppure si può eseguire una tecnica 
più semplice basata su una singola scala di densità che inizia dalla 
trasparenza massima fino all’opacità completa. Ogni curva o più curve 
preselezionate sono impostate tramite operazioni svolte sulla finestra 
elettronica ed il livello della finestra. 
Le curve di densità sono realizzate da un insieme di trapezoidi 
parzialmente sovrapposti, i quali possono essere perfezionati in forma, 
altezza e posizione sulla scala TC. Questi trapezoidi rappresentano i range 
di attenuazione di vari tessuti come grasso, tessuti molli, vasi con contrast 
enhancement e osso. Ogni curva di densità può essere associata ad un 
diverso colore in modo da differenziare questi tessuti sull’immagine finale. 
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 Nella pratica, l’immagine finale presenta  sovrapposizioni tra i vari tipi di 
tessuti come per es. tra gli organi con contrast enhancement e i vasi, e tra i 
vasi e l’osso, e quindi la distinzione non è semplice. 
Si può migliorare la distinzione tra i tessuti per mezzo dell’assegnazione di 
una scala di colore ad una scala di numeri TC ottenendo un’assoluta 
corrispondenza del colore con l’attenuazione o il tipo di tessuto. 
L’uso di una scala di colore è il metodo ideale per visualizzare le strutture 
che non hanno contrast enhancement (19). 
Ogni voxel presenta un valore di opacità, di trasparenza e di colore in base 
alla sua intensità, alla posizione e alla direzione prospettica nella quale è 
osservato il volume esaminato. 
La corrispondenza tra le caratteristiche del dataset originario e i pixel 
dell’immagine VR si basa su una funzione di trasferimento prestabilita, 
dove sono associati i parametri dell’immagine finale a quelli dei voxel 
delle immagini in ingresso. L’operatore elabora la funzione di 
trasferimento scegliendo un colore e un valore di trasparenza e fissando 
almeno due soglie per i valori densitometrici, le quali soglie corrispondono 
alla minima e massima luminosità dei punti visualizzabili sull’immagine 
finale (41, 44-46).  
La funzione principale della tecnica VR è la visualizzazione panoramica di 
distretti anatomici complessi e permette di ottenere ricostruzioni 
tridimensionali di strutture di interesse. La possibilità di ottenere 
rappresentazioni 3D favorisce la sua applicazione per la sua ricostruzione 
di traumi complessi (Fig. 12). 
 Gli svantaggi della tecnica VR sono rappresentati dalla maggiore 
dipendenza dall’operatore e da un maggiore carico di lavoro che occupa la 
capacità di memoria della workstation (15).  
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Fig.12 Immagine in volume rendered di una frattura comminuta in un cane.(da J. Kinns et al, 2011)  
 
 
 ENDOSCOPIA VIRTUALE (Virtual Endoscopy, VE) 
E’ possibile ottenere ricostruzioni simil-endoscopiche con l’uso di 
algoritmi come SSD o VR per visualizzare strutture canalicolari o cavità.  
Le tecniche VE che si basano sull’algoritmo SSD necessitano la 
definizione di una soglia di intensità e generano superfici formate dalle 
interfacce tra i voxel a densità più bassa e quelli a densità più alta in modo 
da separare i voxel intraluminali da quelli extraluminali. 
Esempi di tecnica VE con l’impiego dell’algoritmo SSD con 
l’impostazione di una soglia di intensità sono l’angiografia TC dove i voxel 
intraluminali saranno quelli a densità più alta ( corrispondenti a elevate 
concentrazioni di mezzo di contrasto intraluminale), mentre quelli 
extraluminali possiederanno densità inferiore alla soglia, oppure nella 
ricostruzione VE di cavità a contenuto aereo si avrà un impostazione della 
soglia opposta dove l’albero tracheo-bronchiale o il colon avrà densità 
maggiore del compartimento intraluminale. Lo svantaggio delle tecniche 
VE basate su algoritmi SSD sono simili a quelle delle tecniche SSD 
riguardo la scelta della soglia che comportare se la soglia è troppo bassa 
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l’inclusione nell’immagine SSD di voxel estranei all’oggetto di interesse, i 
quali si mostrano sotto forma di “oggetti volanti” (floating objects) oppure 
nel caso della ricostruzione di strutture vascolari, si può avere una 
sottostima del diametro degli osti vasali o sovrastima di stenosi luminali. 
Invece una scelta di una soglia troppo elevata può portare all’esclusione di 
voxel appartenenti ad oggetti di interesse con comparsa di veri e propri 
buchi. 
Le applicazioni delle tecniche VE sono rappresentate dalla valutazione di 
varianti anatomiche dell’albero vascolare (47), come diramazioni vascolari 
precoci, oppure dimostrazione di eventuali lesioni polipoidi e per la 
visualizzazione di cavità o visceri a contenuto aereo (15). 
 
SEGMENTAZIONE 
L’uso delle tecniche 3D Volume Rendering e Surface Rendering SS hanno 
bisogno di un processo di segmentazione che delimiti il volume di interesse 
e lo separi dalle strutture che non devono essere rappresentate.  
La segmentazione è un’applicazione del software della workstation, che 
permette di includere o escludere strutture anatomiche nella ricostruzione 
dell’immagine tramite funzioni di taglio. La funzione di taglio può 
presentare due scopi, il primo è escludere strutture non desiderate 
nell’immagine, il secondo è focalizzarsi su determinate regioni e includere 
le strutture di interesse. Per “ tecnica di soglia “ si intende un procedimento 
che usa un valore soglia o un range di numeri TC per designare il volume 
che deve essere sottoposto a segmentazione. L’uso singolo delle tecniche di 
soglia determina l’inclusione di differenti strutture anatomiche come per 
esempio, i vasi opacizzati e la colonna vertebrale o la testa femorale e 
l’acetabolo. Per separare una singola struttura anatomica è quindi 
necessario combinare le tecniche di soglia con altre metodiche (19). 
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1.7   RUMORE E ARTEFATTI DELLE IMMAGINI  
 
Nella ROI (Region of Interest) di un immagine TC, il rumore è definito 
come la deviazione standard della densità nella ROI e in termini fisici 
rappresenta le fluttuazioni casuali dell’attenuazione fotonica dovute alla 
composizione non monoenergetica dei fasci radianti reali e alla natura 
probabilistica dell’interazione fotoni X – materia. 
Per SNR (Signal-to-Noise Ratio, SNR) si intende il rapporto che misura la 
quantità di informazione contenuta nell’immagine fisica in relazione al 
rumore in essa contenuto. Questo rumore, poiché obbedisce alle leggi della 
meccanica quantistica, prende il nome di rumore quantico.  Per rumore 
digitale si intende l’errore dovuto alla digitalizzazione del segnale rilevato , 
mentre per rumore elettronico si intende le tolleranze dei componenti 
elettronici reali dello scanner. Quindi il rumore complessivo dell’immagine 
sarà la risultante della somma tra rumore quantico, rumore digitale e 
rumore elettronico. Il rumore dipende dai parametri di scansione secondo 
l’espressione di Brooks e Di Chiro 
 
                                   
dove C è l’efficienza di dose, B il fattore di attenuazione dell’oggettto, W la 
larghezza del pixel, h lo spessore di strato e D0 la dose massima per strato. 
Da questa espressione si denota che per ottenere un SNR maggiore, 
bisogna aumentare la dose radiante e/o lo spessore di strato e/o le 
dimensioni del voxel. Si può quindi constatare come sia necessaria una 
scelta equilibrata dei parametri di scansione sia in termini di 
radioprotezione che di qualità dell’immagine. 
I parametri che influenzano il SNR sono i seguenti: 
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1) Dimensioni del pixel: se si imposta un FOV più ampio, si avrà un 
aumento delle dimensioni del pixel  con crescita del numero di fotoni 
utilizzati per ricostruire un singolo pixel dell’immagine e 
conseguente incremento del SNR per ogni pixel; 
2) Tensione del tubo (kVp) : impostando un kVp più alto, si avrà un 
aumento del numero e dell’energia media dei fotoni che raggiungono 
i detettori con un aumento proporzionale del SNR; 
3) Esposizione (prodotto mA-secondo, mAs) : il prodotto tra corrente 
anodica e tempo di rotazione del complesso tubo-detettori genera il 
numero di fotoni utilizzati per ottenere l’immagine e quindi la dose 
che condiziona direttamente il valore del SNR. Infatti il valore del 
SNR varia al variare della radice quadrata dei mAs. 
4) Spessore di strato: se si raddoppia lo spessore ne risulta un aumento 
doppio del numero dei fotoni e quindi del mAs e ciò provoca una 
crescita del SNR pari a 2 volte (15). 
 
In TC gli artefatti sono un fenomeno comune, il quale provoca una grave 
degradazione dell’immagine. Nella pratica veterinaria alcuni di questi 
artefatti sono particolarmente marcati perché si ha una forte varietà 
dell’anatomia del paziente e si utilizzano apparecchiature TC meno 
sofisticate e meno recenti. Molti degli artefatti TC sono dovuti ad 
interazioni tra il paziente e la macchina. 
In diagnostica per immagine per artefatto si intende qualsiasi 
visualizzazione sull’immagine di tutto ciò che non è rappresentativo di una 
struttura del paziente. In TC, un artefatto è qualsiasi discrepanza tra i valori 
ricostruiti nell’immagine e i veri coefficienti di attenuazione dell’oggetto 
dell’immagine. Se gli artefatti appaiono visibili si parlerà di errori 
qualitativi mentre se l’immagine appare normale ma le misurazioni 
dell’attenuazione CT sono non corrette si parlerà di errori quantitativi (34).  
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Gli artefatti si possono classificare in base alla causa o all’aspetto che 
provocano sull’immagine (15). 
In base alla causa si possono classificare gli artefatti in: 
1) Artefatti da errori geometrici; 
2) Artefatti da movimento; 
3) Artefatti legati alla TC multistrato; 
4) Artefatti da distorsione degli algoritmi; 
5) Artefatti da attenuazione delle misurazioni; 
6) Artefatti da effetti dello spettro di energia. (34) 
 In base all’aspetto, gli artefatti si possono classificare in: 
1) Streaking 
2) Shading 
3) Ring (15) 
 
Ring artifact (artefatti ad anello) 
Questi artefatti si presentano come anelli (ring) sovrapposti all’immagine 
TC. Gli anelli si possono presentare completi o parziali, i primi si possono 
identificare facilmente e sono causati dal malfunzionamento di uno o più 
detettori e da errori nel processo di calibrazione. Gli anelli parziali o archi, 
sono di piccole dimensioni e sono più complicati da identificare e possono 
mimare strutture di tessuto con interferenze nella diagnosi (15) 
 
Streaking artifact 
Sono artefatti che appaiono come strie spesse o intense (iper- e ipodense), 
che attraversano l’immagine (48). Questo artefatto può mimare alcune 
patologie nel referto come piccoli emboli nel circolo arterioso polmonare o 
lembi di dissezione intimale (15).  
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Shading artifact 
E’ un artefatto che si mostra come una zona d’ombra o iperdensa vicino a 
oggetti con elevato contrasto rispetto allo sfondo. Si può presentare in 
vicinanza di tessuti molli adiacenti a strutture ossee o a raccolte d’aria (15). 
 
Aliasing 
Per aliasing si intende artefatti dell’immagine dovuti a insufficiente 
campionamento dei dati che porta ad uno sfasamento ed ambiguità dei dati. 
Qualsiasi dimensione di un oggetto può essere espressa nella sua relazione 
tra la lunghezza dell’onda sinusoidale.  Il calcolo dei dati richiede un 
campionamento di dati  e la frequenza del campionamento è essenziale per 
una corretta rappresentazione dell’onda.  Un oggetto piccolo con bordi 
taglienti dovrebbe essere espresso con un’onda ad alta frequenza 
(lunghezza d’onda breve) e la rappresentazione appropriata di quest’onda 
richiede un campionamento ad alta frequenza. L’onda continua del pattern 
dell’intensità dei raggi X che raggiungono i detettori è campionato 
discretamente da ogni detettore che produce un set di segnali rappresentanti 
un proiezione. Vi sono due tipi di aliasing: ray aliasing e view aliasing. 
Il ray aliasing o aliasing di proiezione si mostra con un pattern di strie 
radiali scure emanate direttamente da un oggetto ad alta frequenza.  
L’aliasing può essere causato non solo da un’inadeguata frequenza di 
campionamento, ma anche da un numero insufficiente di proiezioni, che 
comporta una perdita della risoluzione spaziale soprattutto nelle regioni 
periferiche dell’immagine (49) (Fig.13). 
 Il view aliasing appare come fini strie radiali alla periferia dell’immagine 
visibili ad una certa distanza in oggetti ad alta attenuazione. Questo 
artefatto è causato da un insufficiente numero di viste per rotazione del 
fascio.  Quando il tubo radiogeno si muove attorno alla gantry si ottengono 
molte viste. Gli effetti combinati di viste adiacenti provocano la 
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cancellazione delle strisce. Se le viste sono prese con intervalli grossolani, 
la cancellazione delle strie sarà incompleta con un incremento della 
degradazione della periferia dell’immagine. 
Il modo più semplice per sopprimere il ray aliasing sarebbe incrementare 
l’ampiezza del fascio, il quale eliminerebbe i componenti ad alta frequenza. 
Tuttavia questa scelta sacrificherebbe la risoluzione spaziale.  
Rimedi contro il view aliasing consistono in annullamento degli oggetti ad 
alta densità , che non è sempre praticabile, o incremento del numero di 
viste tramite aumento del tempo di rotazione del tubo (34).  
 
 
Fig.13  Un esempio di ray aliasing con emanazione di strie dai margini affilati del tubo tracheale e in 
minor grado dal cranio.(da T. Schwarz, 2011,)  
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 Artefatti da movimento  
Il movimento può generare streaking artifact costituiti da strie tangenziali 
ai contorni con alto contrasto della parte in movimento (15). 
Gli artefatti da movimento si possono mostrare come strie, offuscamento, 
ombre e male unioni di sezioni. Gli artefatti da movimento includono 
movimenti volontari del paziente e movimenti respiratori, e movimenti 
involontari cardiaci e peristaltici. Le strie sono prodotte dai margini di una 
regione del corpo durante movimenti bruschi, mentre il pattern 
dell’offuscamento è più graduale. Il gosthing descrive un indefinito doppio 
margine di un oggetto. Questo artefatto insorge frequentemente nelle TC 
addominali, quando un brusco movimento accade ai margini di un organo 
moderatamente attenuato, producendo due posizioni dell’oggetto. Lo slice 
mismatch (malunione di sezioni) appare durante i movimenti del paziente 
lungo l’asse Z durante la scansione di una larga area. Esso è 
frequentemente osservato negli studi addominali craniali TC in pazienti 
con movimenti respiratori ed appare con immagini che presentano uno 
sdoppiamento di alcune parti del corpo e la mancanza di altre. (Fig.14) 
Questi artefatti possono essere risolti con soluzioni tecnologiche o 
operazionali.  
I rimedi tecnologici sono l’uso di applicazioni per il movimento del 
paziente. Una soluzione può essere unire i dati di una parte della rotazione 
del tubo lungo l’asse z, con una tecnica chiamata underscanning o 
scansione parziale. Tuttavia questa tecnica riduce la risoluzione 
dell’immagine. Una tecnica alternativa è l’overscanning, cioè quando il 
tubo ruota per 400° per ogni immagine. Questa tecnica prende in 
considerazione che la più grande discrepanza di dati si avrà tra la prima e 
l’ultima vista perché queste viste sono separate da un più lungo arco 
temporale.  
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Fig.14 Artefatto da movimento. Strie emanate dal cuore a causa del movimento cardiaco. (da T. Schwarz, 
2011)  
 
L’intersezione delle ricostruzioni (interleaved reconstructions) sono un'altra 
tecnica semplice per ridurre gli effetti del movimento.  
I rimedi operazionali consistono nell’impostare un valore di pitch elevato 
per scansioni del torace e dell’addome craniale oppure nell’indurre l’apnea 
durante l’anestesia.  
Gli studi del torace e dell’addome dovrebbero sempre iniziare a livello del 
diaframma e la scansione dovrebbe allontanarsi da esso. In questo modo si 
scansiona per prima l’area con il più ampio movimento respiratorio. Le 
scansioni del rachide dovrebbero essere svolte in decubito dorsale in modo 
che il dorso ben ancorato non si muova con l’espansione toracica (34). 
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High Pitch Blurring (Offuscamento da Pitch elevato) 
La risoluzione dell’immagine di una scansione TC elicoidale dipende dalla 
scelta dell’ampiezza delle sezioni e dal pitch. Le immagini delle strutture 
con scansioni ad alto pitch appariranno offuscate e indistinte. Questo 
artefatto è il prodotto di una geometria non planare dei dati dell’immagine 
elicoidale impostando un interpolazione all’interno di un set di dati di un 
immagine planare. Incrementando il pitch, i dati medi sono campionati tra 
punti più distanti all’interno di un volume di scansione, risultando in una 
perdita della risoluzione assiale e longitudinale. Per superare questo 
artefatto, il pitch dovrebbe non eccedere il valore di 2 in una 
apparecchiatura TC a singola slice (34). 
 
Artefatto a scalino (Stair  step  artifact) 
L’artefatto a scalino si evidenzia sui margini dell’oggetto orientato 
obliquamente lungo l’asse Z ed è comunemente visto nelle ricostruzioni 
multiplanari e tridimensionali con l’uso di collimazioni di strato con 
spessore ampio ed intervallo di ricostruzione ampio. Per rimediare a questo 
effetto, la collimazione e l’avanzamento del tavolo dovrebbe essere minore 
delle dimensioni longitudinali dell’oggetto. L’uso di ricostruzioni di 
sezioni sovrapposte minimizza questo effetto (34).  
 
Effetto da volume parziale 
Un voxel può presentare il fenomeno del partial volume averaging quando 
il voxel contiene più tessuti “simili”, a ciascuno dei quali corrisponde un 
numero TC vicino rispetto agli altri tessuti, e per ottenere il numero TC del 
voxel il sistema effettua la media dei valori relativi ai diversi tessuti. Se il 
voxel contiene tessuti con densità molto diversa, per esempio tessuto osseo 
e tessuti molli, l’effetto di partial volume averaging può provocare il partial 
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volume artifact. Questo artefatto risulta più evidente in concomitanza con 
streaking artifact (48). 
L’effetto da volume parziale (o volume averaging, partial volume 
averaging, partial volume artifact) appare se un oggetto è solo parzialmente 
inserito, attraversa obliquamente o è più piccolo del piano di scansione. 
L’effetto può essere notato come un offuscamento dei margini dell’oggetto, 
errate misurazioni dell’attenuazione, pseudolesioni e strie. 
Questo artefatto provoca la presenza di margini poco netti dell’oggetto e 
non saranno rappresentati i valori di attenuazione delle strutture vicine. 
Questo artefatto si presenta in molti casi come una pseudolesione.  
Tale artefatto può essere prevenuto tramite l’uso di spessori di strato sottili 
e specifici algoritmi di ricostruzione. Queste impostazioni riducono la 
probabilità di avere oggetti parzialmente presenti nei voxel e riduce anche 
la probabilità di strie dovute ad un angolo del fascio più stretto. Per ridurre 
la presenza di strie si potrebbe anche centrare il paziente nell’isocentro e 
modificare il posizionamento del paziente per superare i bruschi 
cambiamenti dell’anatomia lungo l’asse Z ( 34). 
 
Artefatti da indurimento del fascio (beam-hardening artifact) 
L’indurimento del fascio è un artefatto che si mostra con bande scure o 
strie adiacenti alle strutture altamente attenuanti. Questo artefatto è 
particolarmente evidente nel tronco encefalico e cervelletto tra le ossa 
temporali, dove è chiamato lucentezza interpetrosale o Hounsfield bar. 
Un’altra manifestazione dell’indurimento del fascio è chiamata cupping, 
dove oggetti spessi e densi, come la testa, possono apparire artificialmente 
ipodensi centralmente. L’indurimento del fascio è causato da un 
riassorbimento selettivo di fotoni a bassa energia dal fascio di raggi X 
policromatico da parte di strutture dense altamente attenuanti. In oggetti di 
forma non sferica, con diversa densità, l’indurimento del fascio creerà strie, 
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perché vi saranno incongruenze dei valori di attenuazione tra le varie viste 
angolate per lo stesso pixel. L’indurimento del fascio provocherà sempre 
nelle aree affette un aspetto più scuro di quello che realmente tali aree  
presentano. Per ridurre tale artefatto esistono dei filtri del fascio chiamati 
bow-tie.  Per minimizzare l’indurimento del fascio, è opportuno applicare il 
corretto filtro alla regione anatomica da studiare e rimuovere le strutture ad 
alta attenuazione cambiando la posizione del paziente e l’angolazione della 
gantry (34). L’indurimento del fascio” (beam hardening) è dipendente dallo 
spessore dell’oggetto esaminato e dalla sua densità e tende ad aumentare 
all’aumento dello spessore e della densità dell’oggetto in esame (50). 
 
Carenza di fotoni ( Photon Starvation artifact) 
Questo artefatto è causato da un insufficiente numero di fotoni X rilevati 
dai detettori.  Tale condizione provoca un aumento del rumore, con 
l’insorgenza di straking artifact nell’immagine. Il fenomeno può insorgere 
per diversi motivi: insufficienti valori di corrente e tensione del tubo, errato 
posizionamento del paziente, tempo di rotazione del tubo troppo ridotto, 
limiti fisici dello scanner (15). 
 
Artefatti metallici 
Sono artefatti provocati da oggetti metallici presenti all’interno o 
all’esterno del paziente, come protesi metalliche, pacemaker, clip 
chirurgiche, stent, elettrodi. L’artefatto metallico è dovuto all’associazione 
di più errori, tra cui volume parziale, indurimento del fascio e photon 
starvation. Esso si presenta nelle immagini come strie iper- o ipodense, 
alternate tra loro e con una caratteristica forma a stella. Per minimizzare 
l’artefatto da corpo metallico si può evitare di includere il metallo nel 
campo di vista, diminuire lo spessore di strato, allargare la finestra di 
visualizzazione o utilizzare algoritmi di correzione (19, 51).  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Nella tabella sono riportati gli artefatti TC in base all’aspetto e alle cause 
(15)   
Aspetto Cause 
Streaking Aliasing, volume parziale, presenza di metalllo, movimento del 
paziente, photon starvation, beam hardening, out-of-field 
Shading Volume parziale, beam hardening, scattering, aliasing 
Ring Malfunzionamento di singoli detettori negli scanner di terza 
generazione 
 
1.8 MEZZI DI CONTRASTO IN TC 
 
Per mezzi di contrasto si definiscono tutte quelle sostanze, che introdotte 
nel corpo umano, son in grado di modificare il numero atomico medio dei 
distretti anatomici in cui si distribuiscono, rendendoli direttamente 
riconoscibili e offrendo anche informazioni di tipo funzionale ( circolo nel 
sistema arterioso e venoso, vascolarizzazione e perfusione in funzione del 
tempo e accumulo ed eliminazione del mdc). 
E’ possibile classificare i mdc in naturali o artificiali, in base alla loro 
origine, e in positivi (o iperdensi) o negativi (o ipodensi) in base alle loro 
caratteristiche di attenuazione fotonica. 
I mdc positivi possiedono un potere contrastografico legato alla presenza di 
molecole con atomi ad elevato numero atomico, come lo iodio (Z = 53) o il 
bario (Z =56), che provocano un’attenuazione dei raggi X nettamente 
superiore rispetto a quella media dei tessuti corporei ed inducono un 
aumento della differenza di densità (contrasto) tra i compartimenti in cui si 
distribuiscono e quelli in cui non si distribuiscono.  
I mdc negativi sono rappresentati da sostanze naturali (come acqua, aria o 
biossido di carbonio) oppure artificiali (come il polietilenglicole), che 
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possiedono un’attenuazione al fascio minore rispetto alle strutture 
circostanti con generazione di un contrasto negativo. 
In base alla modalità di somministrazione, i mdc si possono distinguere in 
mdc intravascolari e intraluminali. I mdc intravascolari sono impiegati per 
il riconoscimento delle strutture vascolari, lo studio dei parenchimi e 
l’opacizzazione delle vie escretrici, mentre i mdc intraluminali sono usati 
per il riconoscimento del lume di un viscere o cavità (15). 
 
MEZZI DI CONTRASTO INTRAVASCOLARI-INTERSTIZIALI (URO-
ANGIOGRAFICI) 
 
 PROPRIETA’ CHIMICO-FISICHE 
In base alla loro biodistribuzione prima nel torrente circolatorio e 
successivamente nel compartimento extravascolare interstiziale, i mdc sono 
denominati intravascolari-interstiziali mentre per il loro impiego in 
urografia e angiografia sono detti uro-angiografici. Questi mdc contengono 
atomi di iodio e appartengono alla classe mdc positivi. 
Nei mdc, lo iodio è integrato ad una struttura molecolare che determina i 
caratteri di idrosolubilità, osomolarità e farmacocinetica e tollerabilità del 
mdc stesso (52, 53).  
I mdc a base di iodio si possono distinguere: in mdc ionici se un gruppo 
carbossilico è unito mediante un legame ionico a catione di sodio o 
metilglucamina e mdc non ionici dove è interessato un gruppo idrofilico. 
In base all’osmolarità, i mdc ionici sono ad elevata osmolarità, circa 7 volte 
superiore al plasma, ciò comportava un elevato richiamo di acqua, e per 
tale motivo questi mdc sono anche denominati HOCM, High Osmolarity 
Contrast Media. A causa della loro elevata osmolarità, i mdc ionici non 
sono più utilizzati come mdc-uro-angiografici poiché provocavano 
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un’eccessiva emodiluizione ed erano responsabili di lesioni endoteliali, 
soprattutto a livello circolatorio e nefrotossicità. 
Oggi i mdc iodati uro-angiografici sono non ionici e presentano il 
vantaggio di essere più tollerabili di quelli ionici a livello renale, 
cardiovascolare e neurologico per la minore tendenza ad interagire con 
proteine e membrane cellulari (54, 55) e provocano con minor frequenza 
eventi avversi come nausea, vomito e reazioni anafilattoidi. 
Nei mdc iodati, la concentrazione iodica misura la quantità di atomi di 
iodio contenuti nell’unità di volume. Questa unità di misura è espressa in 
milligrammi equivalenti di iodio per millilitro (mgI/mL). Si può dedurre 
che mdc iodati con maggiore concentrazione iodica sono dotati di maggiore 
potere contrastografico. In TC i mdc non ionici utilizzati presentano 
concentrazioni iodiche comprese tra 300 e 400 mg I/mL. 
La capacità di diffusione del mdc dipende dalle dimensioni della molecola, 
attualmente sono impiegati mdc contenenti molecole di grandi dimensioni 
in modo da non superare la barriera ematoencefalica e tendenti a 
distribuirsi nel comparto interstiziale in una fase successiva al loro 
passaggio attraverso l’albero vascolare. 
Un’ultima caratteristica chimico-fisica del mdc è la viscosità, cioè la 
capacità di fluire nei vasi, negli aghi e nei cateteri di iniezione. La viscosità 
dipende dalla struttura molecolare, dalla temperatura e dalla concentrazione 
iodica (56, 57).  
Per ridurre la viscosità del mdc e consentirne l’iniezione rapida (soprattutto 
in studi angio-TC) e ridurre il rischio di stravaso extravenoso è necessario 
preriscaldare il mdc a temperatura corporea (37°C) (15). 
 
 
 Nella tabella sono riportati gli agenti di contrasto in commercio (34). 
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 Concetrazione di iodio 
(mg/ml) 
Osmolarità a 
37°C(mOsm/kg) 
Monomeri ionici   
Diatrizoato 370 2100 
Iothalamato 400 2400 
Ioxithalamato 380 2100 
Metrizoato 350 1970 
Dimeri ionici   
Ioxaglato 320 577 
Monomeri non ionici   
Iobitridolo 350 915 
Iohexolo 350 823 
Iomeprolo 350 610 
Iopamidolo 350 774 
Iopentolo 370 810 
Iopromide 350 774 
Ioversolo 350 790 
Ioxilano 350 700 
Dimeri non ionici   
Iodixanolo 320 290 
Iotrolano 300 290 
 
FARMACOCINETICA 
La prima fase di biodistribuzione del mdc uro-angiografico è caratterizzata 
dall’opacizzazione delle vene che drenano il punto di iniezione e il circolo 
polmonare e successivamente il macrocircolo arterioso ed è detta fase 
angiografica o di primo passaggio (first pass) .  
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L’enhancement contrastografico delle arterie è direttamente proporzionale 
alla velocità di iniezione, poiché tramite un elevata velocità di iniezione è 
possibile allontanare, ad un certo intervallo di tempo, il mdc da una sezione 
di arteria e sostituirlo con un bolo successivo grazie alla pressione sistolica. 
Inoltre l’enhancement arterioso è direttamente proporzionale alla 
concentrazione di mdc. Sommando l’effetto dei due fattori velocità di 
induzione e concentrazione iodica, si può affermare che l’enhancement 
arterioso è direttamente proporzionale all’IDR (Iodine Delivery Rate), 
rappresentato dal prodotto tra la velocità di iniezione e la concetrazione 
iodica del mdc (27, 58) (Fig.15) .  
La fase successiva a quella angiografica è quella arteriosa parenchimale, 
dove il mdc passa dal macrocircolo al microcircolo arterioso. Questa fase è 
importante per la valutazione di organi con elevata vascolarizzazione 
arteriosa come rene o pancreas, o per la visualizzazione di lesioni tissutali 
sostenute da circoli arteriosi, come le neoplasie vascolari (59, 60).   
La fase successiva di distribuzione del mdc, è il passaggio del mdc nel 
distretto venoso (fase venosa) e passaggio progressivo nello spazio 
extravascolare interstiziale fino a creare un equilibrio tra concentrazione 
interstiziale e concentrazione plasmatica, detta fase tardiva o di equilibrio. 
Il compartimento venoso e interstiziale sono compartimenti di tipo 
capacitativo dove l’enhancement contrastografico non dipende più 
dall’IDR ma dalla quantità totale di iodio somministrata, che si ottiene con 
il prodotto tra la concentrazione iodica e il volume del mdc iniettato (27, 
61). 	  
L’ultima fase della distribuzione del mdc e sua successiva eliminazione è la 
fase urografica che determina un’opacizzazione delle vie urinarie. 
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 MODALITA’ DI INIEZIONE 
I mezzi di contrasto iodati sono usati in infusioni endovenose. La 
concentrazione di iodio dovrebbe essere di 150-200 mg iodio/ml. Più alte 
concentrazioni determinano artefatti da alta densità e per questo molte 
preparazioni del mezzo di contrasto richiedono una diluizione con 
soluzione salina per ottenere una concentrazione di iodio desiderata. Una 
velocità di infusione di 2 ml/s è raccomandata, anche velocità con un range 
di 1 e 3 ml/s sono adeguate. Queste velocità sono maggiormente ottenute 
con l’uso di iniettori a pressione o pompe ad infusione. La dose è calcolata 
in base alla durata necessaria per visualizzare la regione desiderata. La dose 
totale non dovrebbe eccedere la dose sistemica calcolata sul paziente. 
L’obbiettivo della somministrazione del mezzo di contrasto per via 
intrarteriosa è identificare e caratterizzare le lesioni dei tessuti molli, 
quantificare il flusso sanguigno e rappresentare un angiogramma selettivo.  
Quando si vogliono svolgere studi angiografici o studi di perfusione 
dinamica in TC, un iniettore automatico è obbligatorio per assicurare un 
flusso del mezzo di contrasto uniforme, il quale permette una valutazione 
dei tempi contrastografici e altri parametri quantitativi.  Il lato negativo 
degli iniettori automatici è il costo. 
La massima velocità di iniezione si basa sulla viscosità e sul volume del 
mezzo di contrasto e il diametro del catetere. I mezzi di contrasto sono di 
solito somministrati da un iniettore automatico in catetere venosi periferici 
di 20-gauge a una velocità di 4 ml/s. Ciò determina un picco di pressione di 
iniezione di 300-325 psi. Questa pressione potrebbe provocare la rottura 
del catetere con perdita dell’accesso venoso, stravaso del contrasto e 
contaminazione di sangue dell’area. Quindi la velocità di iniezione 
dovrebbe essere aggiustata in base alle dimensioni del catetere in modo da 
non eccedere 5 ml /s per un catetere di 20 gauge e 3ml/s per 22 gauge e 1,5 
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ml/s per un catetere di 24 gauge con un massimo di pressione di iniezione 
di 150 psi (34). 
 
Fig.15 Schema della relazione tra enhancement contrastografico e velocità di iniezione, concentrazione 
iodica e volume somministrato di mdc. A parità degli altri parametri, un aumento della velocità di flusso 
determina un anticipo del tempo di picco dell’enhancement contrastografico (peak enhancement), una 
minore durata dell’intervallo di enhancement contrastografico superiore alla soglia desiderata (linea 
tratteggiata) e una maggiore intensità del peak enhancement. Un incremento della concentrazione iodica 
comporta un aumento del peak enhancement, mentre un aumento del volume di mdc iniettato si traduce in 
un ritardo del tempo di picco, in una maggiore durata del bolo di mdc e in una maggiore intensità del 
peak enhancement.   (da Faggioni L et al, 2010)  
 
Nella tabella sottostante sono riportate le procedure standard di 
somministrazione dei mezzi di contrasto intravenosi nei piccoli animali in 
TC (34) 
 
 Piccoli animali 
Sito di applicazione Vene cefaliche 
Tipo/Agente Base di iodio, ionico e non ionico 
Dose 600-880 mg iodio (l)/kg peso del corpo volume 2 ml/kg p.c. 
Velocità di 
somministrazione 
2 ml / s 
Modalità di iniezione Manuale o iniettore automatico 
Ritardo di scansione 1-3 minuti dopo il completamento del bolo di contrasto in 
modo da permettere al mezzo di contrasto di raggiungere 
l’organo target 
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EFFETTI AVVERSI 
Le reazioni avverse dei mdc iodati si distinguono in due gruppi 
essenzialmente: 
Chemiotossiche: dipendenti dalla dose e dalla concentrazione plasmatica 
del mdc ed influenzate dall’osmolarità, dalla viscosità e dall’idrofilia del 
mdc. Gli organi colpiti da reazioni chemiotossiche sono rappresentati dal 
rene, il sistema nervoso centrale e l’apparato cardiovascolare. Il rene è 
l’organo maggiormente colpito dalle reazioni chemiotossiche poiché 
rappresenta l’organo deputato all’eliminazione del mdc (57).  
Anafilattoidi o di tipo allergico: sono reazioni dose-indipendenti e 
imprevedibili che portano a reazioni di tipo allergico o pseudoallergico. Si 
distinguono in base alla severità in : 
- Lievi: sensazioni di calore, nausea e vomito, orticaria, 
cefalea; 
- Moderate: aumento dei sintomi lievi, dispnea, 
ipotensione, dolore toracico; 
- Severe: tosse, broncospasmo, diarre, edema delle 
estremità del corpo; dispnea, cianosi, ipotensione 
marcata, bradicardia, shock, edema polmonare, aritmie 
e convuslisoni- 
Le reazioni inoltre si posssono suddividere in immediate se avvengono 
entro un’ora o in tardive o ritardate (62, 63).  
 
MEZZI DI CONTRASTO INTRALUMINALI 
 
In TC si utilizzano come mdc intraluminali a livello gastrointestinale, 
soluzioni acquose contenenti atomi a elevato numero atomico ( composti 
iodati, baritati) per i mdc positivi, mentre sono soluzioni contenenti acqua, 
polietilenglicole, aria, biossido di carbonio, i mdc negativi. 
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I mdc gastrontestinali iodati possono essere composti ionici idrosolubili tri-
iodati utilizzati per il loro basso costo e buon potere contrastografico 
oppure mdc iodati non ionici. I mdc iodati ionici possono provocare effetti 
collaterali come effetto diarroico per l’azione osmotica o perché possono 
aggravare le enterocoliti preesitenti per incremento della peristalsi. I mdc 
non ionici utilizzati nel tratto gastrointestinale sono rappresentati dal 
iopamidolo, iohexolo e iodixanolo, che risultano più tollerati perché meno 
osmotici. 
I mdc baritati permettono un’elevata opacizzazione del lume gastrico, ma 
possono provocare artefatti da indurimento del fascio radiante e 
compromettere la qualità dell’immagine e sono da evitare in soggetti con 
perforazione del tubo digerente per rischio di peritonite chimica. 
I mdc negativi sono molto impiegati nello studio del tratto gastroenterico e 
si distinguono in liquidi (acqua e polietilenglicole) e gassosi (aria, biossido 
di carbonio), poiché in associazione con mdc positivi, determinano un 
contrasto ottimale tra lume e parete.  
Il mdc negativo rappresentato dall’acqua permette un’ottimale distensione 
dello stomaco e può essere associato a mdc positivi per avere un 
enhancement parietale in modo da visualizzare eventuali lesioni parietali 
(64). Il mdc polietilenglicole favorisce la distensione del lume enterico e in 
associazione con i mdc positivi, è possibile avere uno studio dettagliato 
delle pareti intestinali (65). Infine l’aria e il biossido di carbonio presentano 
applicazioni nello studio TC del colon (66).  
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CAPITOLO 2 
 
STUDI ANATOMICI IN CAVITA’ TORACICA E ADDOMINALE  
SUL CANE TRAMITE TOMOGRAFIA COMPUTERIZZATA (TC) 
PRESENTI IN LETTERATURA 
 
Nell’ultimo decennio sono stati svolti 13 studi dell’anatomia del cane per 
mezzo della tomografia computerizzata riguardo strutture e organi delle 
cavità toracica e addominale. 
Per la cavità addominale, il primo studio è stato condotto nel 2001, 
Alexander Probst e Sibylle Kneissl, relativo alla normale anatomia del 
pancreas nel cane (68). In questo studio, gli autori hanno preso in esame 5 
cani beagle, maschi, di 18 mesi di età, sottoposti prima dell’esame 
diagnostico ad eutanasia. I cadaveri sono stati congelati e sono state 
ottenute sezioni trasversali in modo da essere confrontate con le immagini 
TC. Per lo studio d’immagine i cani sono stati sottoposti ad una scansione 
senza mdc, alla quale è seguita una somministrazione intra-arteriosa  di 
solfato di bario di 5-10 ml in arteria celiaca, a meno di un’ora 
dall’eutanasia. Sono state svolte scansioni in cani di controllo vivi con lo 
stesso scanner e protocollo. Le immagini TC del pancreas sono state 
acquisite in un piano trasversale, con i cani in decubito sternale. Una scout 
view è stata svolta per individuare l’ilo epatico, dove è iniziata la scansione 
fino all’estremità caudale del rene sinistro. Lo spessore delle sezioni e 
l’intervallo di ricostruzione è stato di 2 mm. Le impostazioni di 
visualizzazione sono stati WL 50-80 HU e WW 300-500 HU. Sono state 
svolte ricostruzioni delle immagini  in MPR e 3D. Dopo ricostruzione 
tridimensionale, il pancreas aveva la forma di una “V” con vertice appena 
caudale all’ilo epatico. Il pancreas è stato ipoattenuato in 3 cani e iso-
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attenuato in 2 cani rispetto al parenchima epatico. Il dotto pancreatico non 
era visualizzabile. Il corpo pancreatico appariva come una struttura 
appiattita confinante dorsoventralmente sulla superficie ventrale della vena 
porta, ed appariva rotonda nel piano saggittale. Il lobo destro si estendeva 
caudodorsalmente alla parete addominale destra, allineato con la parte 
craniale del duodeno. Mentre il lobo sinistro si estendeva 
caudodorsalmente all’ilo splenico e finiva ventrale al profilo ventrale del 
rene sinistro, anche se nei soggetti vivi era adiacente al fondo gastrico al 
quale era separato dall’estremità dorsale della milza (68). 
Nel 2006 altri autori, Ana V. Caceres, Allison L. Zwingenberger, Erin 
Hardam, José M.Lucena, Tobias Schwarz, hanno svolto uno studio 
angiografico del pancreas, utilizzando nove cani vivi tra beagle e incroci. 
In questo studio è stata svolta una scansione TC a doppia fase in tutti i cani 
(70). Dopo 5 e 13 minuti dalla somministrazione del mezzo di contrasto a 5 
e 13 è stata svolta una scansione. Il contrasto è comparso in aorta e arteria 
gastroduodenale dopo 6,3 e 7 s, e dopo 12 s nella vena gastroduodenale e 
vena porta. Le vene pancreatiche e il parenchima sono rimasti contrastati 
fino alla fine della scansione (40s). Riguardo il protocollo di scansione, i 
cani sono stati anestetizzati e posti in decubito sternale con gli arti pelvici 
verso la gantry. L’apparecchiatura tomografica utilizzata era uno scanner di 
terza generazione e le impostazioni selezionate sono state 120 kVp, 160 
mA e tempo di rotazione del tubo 1 s. La collimazione del fascio era di 3 
mm e il pitch 2 o 5 mm di collimazione per cani superiori a 20 kg con pitch 
1.4. Per l’esecuzione dell’angiografia TC delle arterie e vene del pancreas 
sono state svolte una scout view, una scansione TC dinamica e una 
scansione TC a doppia fase, ed in 5 cani un ulteriore scansione tardiva con 
contrasto. Il mezzo di contrasto utilizzato è stato il diatrizoato sodio alla 
concentrazione di 185 mg di iodio/Kg e somministrato ad una velocità di 5 
ml/s. Lo studio d’immagine è iniziato 5 s dopo la somministrazione del 
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mdc ed è durato 40 s. E’ stata impostata una regione di interesse (ROI) a 
livello dell’aorta, arteria gastroduodenale e vena porta. Un programma ha 
misurato l’attenuazione all’interno di questi vasi e sono state prodotte curve 
tempo-attenuazione (TAC)  e il tempo di comparsa (TA) dell’enhancement 
contrastografico  e il tempo di picco dell’enhancement contrastografico 
(TP). La fase arteriosa della serie a doppia fase è stata iniziata al TA 
calcolato a livello dell’aorta con una direzione di scansione caudo-craniale, 
coprendo l’intero corpo e lobi pancreatici. Tutte le immagini trasversali 
sono state esaminate utilizzando un apposito workstation TC  e inoltre 
ricostruendo le immagini in piani alternativi per visualizzare in modo 
ottimale l’anatomia vascolare e parenchimale.  Utilizzando immagini 
ricostruite in piani dorsali  e trasversali sono stati ottenuti l'altezza e la 
larghezza del corpo del pancreas, l’altezza  dei lobi destro e sinistro, le 
misure di larghezza e lunghezza. I valori di attenuazione delle regioni 
anatomiche di interesse sono stati ottenuti in unità Hounsfield (HU) per la 
fase precontrasto , la fase arteriosa, venosa e  la fase tardiva delle immagini 
TC per confrontare  l’enhancement durante le diverse fasi.  L’enhancement 
contrastografico epatico e pancreatico è stato classificato come lieve (10-30 
HU) o marcato (430 HU). I pattern di enhancement di entrambi gli organi 
sono stati confrontati tra loro all'interno di ogni fase. E’ stato possibile 
identificare le arterie gastroduodenale, epatica, pancreaticoduodenale 
craniale (CRPD),  le arterie gastroepiploica destra e sinistra (RGE e LGE) , 
le arterie destra e sinistra gastrica e le arterie spleniche (70). 
Nel 2004, da parte degli autori Allison L. Zwingenberger, Tobias Schwarz, 
è stato svolto uno studio di tecnica angiografica con TC spirale  
a doppia fase per valutare la vascolarizzazione epatica e portale nel cane 
(69). In questo studio sono stati usati 5 cani beagle, senza segni clinici di 
malattia epatica. I cani sono stati sottoposti ad anestesia ed è stato eseguito 
uno studio TC in tre fasi, scout view, scansione dinamica per misurare i 
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tempi di contrasto della fase arteriosa e venosa e scansione dual-fase. I 
parametri del protocollo di scansione sono stati 120 kVp e 160 mA e 
velocità di scansione 1 s / rotazione. Sono stati scelti come spessore di 
collimazione 3 mm in 2 cani e 5 mm in 3 cani, e rispettivamente 1,7 e 1,4 
di pitch. Il mdc era alla concentrazione di 185 per la fase dinamica e 814 
mg di iodio /kg per la scansione a doppia fase e la velocità di iniezione era 
5 ml/s. La ROI è stata selezionata per la scansione dinamica a livello 
dell’aorta, vena porta e arteria epatica.	  Le	  arterie	  epatiche,	  vene	  epatiche,	  vene	  mesenterica	  craniali	  e	  caudali,	  vena	  splenica,	  vena	  gastroduodenale	  e	  i	  rami	  vena	  portale	   sono	   stati	   tutti	   sempre	   ben	   definiti	   e	   confrontati	   con	   la	   letteratura.	   Le	  immagini	  delle	  strutture	  vascolari	  sono	  state	  poi	  ricostruite	  con	  tecnica	  MPR	  e	  3D	  (69). Nel 2008, altri autori, Yucheol Jeong et al,  hanno svolto uno studio 
sull’angiografia tridimensionale TC della vascolarizzazione epatica del 
cane (73). Lo studio presentava 8 cani Beagle, che sono stati sottoposti a 
una serie di scansioni con l’uso di uno scanner TC spirale ,GE, con la 
somministrazione di mdc, ioexolo, alla concentrazione di 300 mg di 
iodio/ml e alla velocità di 2,0 ml/s. I parametri della scansione sono stati: 
spessore 5 mm, intervallo di ricostruzione 3 mm, pitch 1,5, 120 KVp e 40-
60 mA, FOV dalla parte craniale del diaframma alla parte caudale della 
quarta vertebra lombare. Dopo una prima scansione senza contrasto, in 
modo da misurare i valori di HU delle regioni di interesse, è stata svolta 
una scansione dinamica in modo da ottenere le curve di attenuazione-tempo 
dello ioexolo iniettato  e la scansione è stata suddivisa in fase arteriosa e 
fase venosa. Dopo l’acquisizione delle immagini, è stata svolta una 
ricostruzione 3D delle strutture vascolari con tecniche MIP e tecnica 3D 
shade surface display SSD (73). Nel 2006, Marco Teixera et al, hanno 
svolto uno studio sull’anatomia dell’intero addome del cane (71). Gli autori 
hanno preso in esame 4 cani adulti meticci, sani, che sono stati sottoposti 
ad anestesia ed è stato svolto un protocollo di scansione con scanner di 3° 
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generazione con impostazioni 120 kVp e 50 mA e velocità di scansione di 
1 rotazione /s. Lo spessore delle sezioni è stato di 5 mm e l’intervallo di 
ricostruzione 2,5 mm e il FOV comprendeva un’area da 8° vertebra 
toracica all’entrata pelvica, il pitch era 1. Le scansioni sono state svolte 
dopo somministrazione di mdc alla dose di 2 mL/kg e le immagini sono 
state valutate in sezioni trasversale per identificare le strutture della cavità 
addominale (71).  Nel 2009,  dagli autori M. A. Rviero et al, è stato svolto 
uno studio sull’anatomia dell’addome craniale del cane con l’uso della TC 
in cani sani e con l’utilizzo di finestre di visualizzazione per tessuti molli 
(72). Lo scopo dello studio è stato di fornire un atlante dettagliato 
dell’addome craniale del cane con l’uso di sezioni anatomiche di grosse 
dimensioni comparate con le loro immagini TC. In questo studio sono stati 
utilizzati tre cani maschi di varie razze che sono stati sottoposti a scansione 
e successivamente sono stati sottoposti ad eutanasia. Durante la procedura, 
gli animali sono stati mantenuti in decubito sternale perpendicolari al 
tavolo porta-paziente. Lo scanner impiegato era un Toshiba 600 HQ 
scanner di III generazione e le sezioni sono partite dall’8° vertebra toracica 
alla 4° vertebra lombare con i seguenti parametri tempo di esposizione 8 s, 
120 kV, 80 mA, spessore delle sezioni 1 cm. Per la visualizzazione delle 
immagini è stata scelta una finestra per tessuti molli (WL:-14;WW:658). 
Dopo lo studio TC, i cani sono stati sottoposti ad eutanasia ed è stato 
iniettato lattice di colore rosso a livello delle arterie sistemiche e lattice blu 
nelle vene in modo da identificare i vasi, successivamente i cadaveri sono 
stati congelati e sono state svolte sezioni anatomiche macroscopiche di 1 
cm. Le strutture anatomiche delle sezioni macroscopiche e delle immagini 
TC corrispondenti sono stati individuati ed etichettati con la corretta 
nomenclatura anatomica veterinaria (72).  
Nel 2012, dagli autori Seamus Hoey, Randi Drees e Scott Hetzel, è stato 
svolto uno studio TC riguardo la valutazione del tratto gastro-intestinale 
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(74). Lo studio comprendeva 19 cani sani, di differenti razze, senza 
patologie gastro-intestinali, ed aveva lo scopo di identificare tutti i 
segmenti gastrointestinali addominali, definire gli strati della parete 
gastrointestinale e valutare il diametro gastrointestinale e lo spessore della 
parete e osservare possibili correlazioni con età e peso. I soggetti sono stati 
sottoposti a scansioni con mdc intravenoso, con spessore di sezione 3-5 
mm e finestra con WW 400 HU e WL 40. Sono state valutate le immagini 
acquisite pre e post somministrazione del contrasto. Il tratto 
gastrointestinale è stato diviso in 13 segmenti anatomici: fondo gastrico, 
corpo gastrico, piloro gastrico, antro pilorico, flessura duodenale craniale, 
duodeno discendente, duodeno trasverso, duodeno ascendente, digiuno, 
ileo, colon ascendente, colon transverso, e colon discendente. Ogni 
segmento è stato dichiarato identificato se la porzione del tratto 
gastrointestinale poteva essere identificata da sierosa a sierosa, così che 
l’intero diametro del segmento di tratto gastrointestinale poteva essere 
identificato. Ogni parete del segmento è stata esaminata tramite 
enhancement contrastografico, con ehnancement contrastografico 
dichiarato presente o assente. Le misurazioni del diametro e dello spessore 
di ogni segmento del tratto gastrointestinale sono state fatte usando calibri 
elettronici usando studi postcontrastografici. I diametri di ogni singolo 
segmento del tratto gastrointestinale sono stati misurati da sierosa a sierosa, 
e lo spessore della parete è stato misurato da sierosa a mucosa.. C’è stata 
significativa associazione tra il peso e lo spessore della parete 
gastrointestinale  in molte regioni (74). Nel 2013, dagli autori L.Ml De 
Rycke, K.J. Kromhout, H.J. van Bree, T. Bosmans and I.M Gielen, è stato 
svolto uno studio con lo scopo di fornire un atlante di tomografia 
computerizzata della vascolarizzazione dell’addome craniale del cane 
tramite angiografia contrastata a due fasi (75). Cinque beagle adulti sono 
stati posizionati in decubito dorsale su uno scanner TC multistrato a 4 
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strati. È stata eseguita una scansione TC non contrastata dal diaframma fino 
all'ingresso della pelvi. Un programma di bolus-tracking è stato utilizzato 
per l'angiogramma a doppia fase. La fase arteriosa è stata scansionata da 
metà dell’addome al lato craniale del diaframma;  la fase portale è stata 
scansionata pochi secondi dopo la fase arteriosa nella direzione opposta. 
Immagini rappresentative sono state selezionate e  le strutture anatomiche 
sono state etichettate. Proiezioni di massima intensità (MIP) e le immagini 
tridimensionali sono state prodotte utilizzando specifiche tecniche 
software. Il protocollo di scansione è stato 120 kVp, 160 mA, FOV di 25 
cm, spessore delle sezioni 2,5 mm come l’intervallo di ricostruzione, pitch 
1,5. Per la scansione angiografica a doppia fase, una dose elevata (814 mg 
di iodio / kg) di mezzo di contrasto, che è stato somministrato tramite 
l'iniettore angiografico a una velocità di 5 ml / s. Ci sono voluti circa 2,56 s 
per scansionare la fase arteriosa, dal polo caudale del rene destro alla faccia 
craniale del diaframma e 3 s per svolgere la scansione dal diaframma al 
polo caudale del rene destro durante la fase venosa. Le immagini 
provenienti da tutti e cinque i cani sono stati studiate, e i vasi e gli organi 
sono stati identificati utilizzando vecchi articoli pubblicati e testi di 
anatomia del cane (75). In un altro studio, sempre nel 2013, gli autori 
Martijn Beukers, Federico Vilaplana Grosso, George Voorhout, hanno 
svolto uno studio  retrospettivo con lo scopo di valutare le caratteristiche 
tomografiche dei linfonodi normali dell’addome del cane (76). In 19 cani è 
stata descritta la visibilità, la localizzazione e le caratteristiche dei linfonodi 
addominali ed è stato anche investigato il rapporto tra il numero di 
linfonodi identificati e il grado di grasso, il peso corporeo e lo spessore 
delle sezioni. Le scansioni sono state visionate in modo retrospettivo 
usando impostazioni di finestra dei tessuti molli (WL 50, WW 350). I 
linfonodi che sono stati investigati hanno incluso i linfonodi del gruppo 
viscerale: linfonodo epatico, linfonodo colico, splenico, linfonodo gastrico, 
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linfonodo pancreatico-duodenale, digiunale, ileo-colico, e mesenterico 
caudale, mentre il gruppo di linfonodi parietali include linfonodo artico-
lombare, l. renale, l. iliaco mediale, l. iliaco interno e ipogastrico e l. 
sacrale. Per ogni linfocentro, il numero e la localizzazione dei linfonodi è 
stata registrata da un osservatore singolo. La localizzazione dei linfonodi è 
stata descritta usando punti di riferimento anatomici precedentemente 
pubblicati. Per ogni linfonodo identificato nelle immagini TC, un 
osservatore ha registrato le dimensioni, la forma, la struttura, e le 
caratteristiche di attenuazione (76).  
Per il torace, nel 2005, dagli autori M. A. Rviero et al, è stato svolto uno 
studio volto a fornire un riferimento per l’interpretazione della normale 
anatomia del torace del cane con l’uso della TC (77). Lo studio 
comprendeva tre cani maturi, di varie razze, che per lo studio d’immagine 
sono stati sedati e anestetizzati e posizionati in decubito sternale. La 
scansione è stata svolta con scanner Toshiba 600 HQ di 3° generazione, 
con FOV dalla I-XIII vertebra toracica. Sono stati selezionati i seguenti 
parametri di scansione: tempo di esposizione 8 s, 120 kV, 80 mA, spessore 
delle sezioni 10 mm. La migliore qualità dell’immagine per i tessuti molli è 
stata ottenuta con una finestra per tessuti molli in modo da ottenere la 
migliore qualità con i seguenti parametri WL 19 e WW 1764. Dopo lo 
studio, i cani sono stati sottoposti ad eutanasia, sono stati congelati e sono 
state eseguite sezioni anatomiche macroscopiche dai cadaveri con spessore 
simile alle sezioni TC. Sia le sezioni che le immagini TC sono state 
analizzate per identificare le strutture anatomiche ed etichettarle nelle 
immagini e nelle foto delle sezioni con la corretta nomenclatura (77). 
Uno studio simile ma più dettagliato è stato svolto sempre nel 2005, da 
Lieve M. De Rycke; Ingrid M. Gielen,; Paul J. Simoens,; Henri van Bree, 
con l’uso di 4 cani Pastore Tedesco (78). In questo studio i cani erano 
posizionati in decubito ventrale, lo spessore delle sezioni era 5 mm e il 
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FOV dall’entrata del torace al diaframma. Le immagini sono state 
analizzate con due impostazioni di finestra, una per tessuti molli (WW 250 
H.U.; WL 35 H.U.) e finestra per polmoni ( WW 1000 H.U. ; WL -690 
H.U). Successivamente sono state ottenute sezioni macroscopiche 
anatomiche di uno dei quattro cani, per avere un confronto tra sezioni 
anatomiche e le immagini (78). Un altro studio svolto nel 2007, da L. 
Cardoso et al, ha avuto lo scopo  di determinare l'accuratezza della 
tomografia computerizzata spirale (TC) per la visualizzazione  del 
parenchima polmonare e formazioni associate in cani normali (79). Una 
scansione TC è stata eseguita utilizzando un mezzo di contrasto per via 
endovenosa e applicando diversi tipi di finestre TC: tessuti molli e finestre 
polmonari, e ad alta risoluzione per tomografia computerizzata del 
polmone. Questa tecnica ha permesso, in particolare con i tipi di finestre 
del polmone, una buona vista del parenchima, albero bronchiale, le 
strutture vascolari e cavità pleurica. Quattro cani sono  stati selezionati per 
questo studio, dei quali due avevano conformazione del torace profonda e 
stretta e gli altri due un torace a botte. Un infusione di 800 mg/kg di mdc 
iodato è stato somministrato per via orale e endovenosa attraverso la vena 
cefalica per visualizzare esofago e vasi toracici rispettivamente. Lo studio 
TC è stato eseguito con scanner spirale Toshiba, il FOV comprendeva dalla 
prima vertebra toracica al recesso diaframmatico-lombare, i parametri di 
scansione sono stati: tempo di esposizione 1 s, 120 kVp, 50 mA, spessore 
di sezione 5 mm, e intervallo di ricostruzione 2,5 mm, e pitch 1. Per 
apprezzare l'aspetto TC dei polmoni con diverse sfumature di attenuazione, 
sono state applicate diverse finestre TC: Finestra tessuti molli (WW 652 / 
WL-34), la finestra del polmone (WW 928 / WL-680), e una finestra con 
alta risoluzione  di tomografia computerizzata (HRCT) del polmone (WW 
1085 / WL-750)(79).  L’ultimo studio anatomico sul torace è stato svolto 
nel 2011, da Randi Drees, Alex Frydrychowicz, Nicholas S.Keuler, Scott 
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B.Reeder, Rebecca Johnson, riguardo l’angiografia polmonare con l’uso di 
uno scanner TC multistrato a 64 strati per visualizzare le strutture vascolari 
polmonari in 4 cani Beagles tramite intervalli di ricostruzione di 0,625 mm, 
1.25 mm e 2,5 mm in modo da comparare la differente nitidezza 
dell’immagine (80). I cani erano in decubito dorsale. Un bolo di mezzo di 
contrasto iodato di 5 ml è stato seguito da 20 ml di soluzione salina per 
lavaggio a 2 ml / s. Dopo l’iniezione, scansioni dinamiche ripetute sul 
piano trasverso, con i seguenti parametri di acquisizione ( 80 Kv, 40 mA, 5 
mm di spessore di strato, tempo di rotazione del tubo 1 s), scansione 
assiale, e sono state acquisite a livello del piano trasverso del mediastino la 
base del cuore, l’arteria polmonare principale (MPA) e l’aorta. Un 
protocollo di iniezione trifasico è stato utilizzato, ed  il torace è stato 
scansionato in direzione caudo-craniale, con un campo di vista della 
scansione (FOV) adattato all’anatomia individuale di ogni cane, includendo 
sia gli apici polmonari che tutti i recessi costofrenici. Le impostazioni per 
l’acquisizione dell’immagine per lo studio finale sono stati: 120 Kv, 200-
750 mA a modulazione ECG, tempo di rotazione 0,35 s, pitch adattato alla 
tecnica ECG-gatting e alla frequenza cardiaca, collimazione di strato 64 x 
0,625 mm. Le immagini sono state ricostruite in modo isotropico a 0,625 
mm e la post-ricostruzione è avvenuta in modo non isotropico con 1.25 e 
2.5 mm di spessore di strato. Per la valutazione delle immagini, l’ampiezza 
della finestra e il livello sono stati adattati in modo individuale per 
ottimizzare la visualizzazione delle arterie polmonari. I vasi arteriosi 
polmonari: MPA (arteria polmonare principale); RPA ( arteria polmonare 
destra)  divisa in rami  craniale, media, caudale, accessoria; LPA (arteria 
polmonare sinistra) divisa in rami craniale con porzione craniale e caudale, 
caudale con i suoi rami sono stati ulteriormente valutati con l’uso di tutti e 
3 gli spessori (80). 
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CAPITOLO 3 
 
PARTE SPERIMENTALE 
 
3.1 INTRODUZIONE 
In questo studio utilizzeremo i set di immagini più rappresentavi di articoli 
pubblicati nell’ultimo decennio per elaborare un atlante abbastanza 
dettagliato sulle strutture anatomiche e gli apparati presenti nelle cavità 
toracica e addominale. Divideremo lo studio in due rispettive parti: torace 
con strutture anatomiche connesse agli apparati presenti in cavità toracica e 
addome . Sia per lo studio del torace che dell’addome prenderemo le 
immagini di scansioni svolte dagli articoli pubblicati scelti da noi in base 
alla qualità dell’immagine e ai dettagli anatomici forniti, ordineremo le 
immagini in modo da avere un quadro generale degli organi e apparati 
presenti nella regione anatomica e successivamente   mostreremo le 
strutture vascolari e gli apparati ed organi più significativi utilizzando in 
alcuni casi differenti finestre di visualizzazione fornendo le corrispettive 
legende sulle immagini e utilizzeremo le immagini di studi TC svolti nella 
nostra struttura in modo da completare la descrizione delle due regioni 
anatomiche in esame tramite l’analisi di quegli organi o apparati non presi 
in considerazione dagli autori dei precedenti articoli pubblicati. 
 
 
 
 
 
 
 
	   81	  
3.2 MATERIALI E METODI 
 
Lo studio è stato diviso in due parti: 
1.  Collo e Torace e le strutture anatomiche legate a tali regioni; 
2. Addome con le strutture anatomiche legate a tali regioni. 
 
1. Torace 
Sono stati scelti tre articoli, di cui il primo potesse mostrare una 
panoramica completa di tutte le strutture anatomiche comprese in cavità 
toracica nelle due finestre di visualizzazione per polmone e mediastino 
(78), il secondo ha fornito immagini dettagliate del parenchima polmonare 
e delle strutture vascolari e bronchiali annesse (79), mentre il terzo ha 
permesso di illustrare la vascolarizzazione cardiaca e polmonare  con 
tecnica di volume rendering (80). 
Le immagini del primo articolo, et al del 2005, dal titolo “Computed 
tomography and cross-sectional anatomy of the thorax in clinically normal 
dogs”, sono riferite ad uno studio TC di 4 Pastori Tedeschi clinicamente 
sani (78). I cani sono stati posizionati in decubito ventrale con gli arti 
anteriori in estensione. E’ stato utilizzato uno scanner TC di 3° generazione 
con 5 mm di spessore, dall’entrata del torace al diaframma. I parametri di 
esposizione sono stati 120 kV e 100 mA. Su pellicola radiografica sono 
state stampate le immagini con impostazioni per i tessuti molli (WW 250 
HU; WL 35 HU) e polmone (WW 1000 e WL -690 HU). Le immagini CT 
sono state messe in paragone con le immagini anatomiche ottenute da 
sezioni trasverse del torace ottenute dal cadavere di uno degli animali con 
spessore delle sezioni simili allo spessore di scansione (78). 
Nel secondo articolo del 2007, dal titolo “Computed Tomography (CT) of 
the Lungs of the Dog Using a Helical CT Scanner, Intravenous Iodine 
Contrast Medium and Different CT Windows”,  gli autori hanno utilizzato 
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quattro cani, maschi e femmine, di razza mista, di cui due con 
conformazione del torace profonda e gli altri due con torace a botte (79). 
Lo studio TC è stato effettuato con uno scanner TC spirale ( Toshiba), con 
FOV dalla prima vertebra toracica al recesso diaframmatico-lombare. Sono 
stati applicati i seguenti fattori tecnici: tempo di scansione di 1 s, 120 kV, 
50 mA, spessore 5 mm, 2.5 mm di intervallo di ricostruzione, un pitch di 1. 
Anche in questo caso sono state applicate diverse finestre TC: finestra da 
tessuti molli (WW 652/WL-34), finestra da polmone (WW 928/WL-680), e 
una finestra con alta risoluzione di tomografia computerizzata (HRCT)	  del 
polmone (WW 1085/WL-750) (79).  
Nel terzo articolo del 2011, “Pulmonary angiography with 64-
multidetector-row computed tomography in normal dogs“, gli autori hanno 
realizzato uno studio con scanner TC di 3° generazione multistrato a 64 
strati, su 4 cani Beagles, posizionati in decubito dorsale, a cui è stato 
somministrato un m.d.c iodato (80). Sono stati misurati il tempo per il 
picco di enhancement nel MPA (Arteria polmonare principale) e Aorta. Un 
protocollo di iniezione trifasico è stato utilizzato con un bolo iniziale 
consistente per il 100% da mdc, seguito da mdc diluito ( 40-60% soluzione 
salina fisiologica) e un lavaggio finale di soluzione salina. Successivamente 
ad un ritardo di 4 s dal picco di enhancement a livello della radice 
dell’aorta, il torace è stato scansionato in direzione caudo-craniale, con un 
campo di vista della scansione (FOV) adattato all’anatomia individuale di 
ogni cane, includendo sia gli apici polmonari che tutti i recessi costofrenici. 
Le impostazioni per l’acquisizione dell’immagine sono stati: 120 Kv; 
corrente del tubo a modulazione ECG ( 200-750 mA); tempo di rotazione 
del tubo 0,35 s; pitch adattato alla tecnica ECG-gatting e alla frequenza 
cardiaca; collimazione di strato 64 x 0,625 mm ( uso di 64 file di detettori 
di ampiezza di 0,625 mm) è stata applicata per tutti gli studi. Le immagini 
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sono state ricostruite in modo isotropico a 0,625 mm e la post-ricostruzione 
è avvenuta in modo non isotropico con 1.25 e 2.5 mm di spessore di strato 
con l’uso di filtro di convoluzione per tessuti molli. Le immagini sono state 
successivamente utilizzate per svolgere tecniche di elaborazione 
dell’immagine come la VR ( Volume Rendering) (80). 
Per lo studio delle vie aeree superiori abbiamo utilizzato un nostro studio; 
per l’esattezza un cane Labrador di 38 kg, 11 anni, maschio, esente da 
patologie delle vie superiori e del collo. E’ stato impiegato uno scanner TC 
di 3° generazione, GE Hispeed, multistrato a 2 strati e sono stati impiegati i 
seguenti parametri di acquisizione delle immagini: spessore delle sezioni 1 
mm; 120 kVp; intensità di corrente del tubo 200 mA; pitch 0,8; tempo di 
rotazione del tubo 0,7 s. Il paziente è stato posto in decubito sternale; dopo 
lo scanogramma, è stata svolta una scansione con un FOV comprendente 
parte della regione cranica dell’osso temporale fino ad arrivare alla vertebra 
toracica T1. E’ stato somministrato un mezzo di contrasto iodato alla 
concentrazione di 600 mgI/kg con una velocità d’iniezione manuale. 
Durante la fase di ricostruzione dell’immagine è stato impiegato un 
intervallo di ricostruzione di 0,5 mm e per la visualizzazione delle 
immagini è stata scelta la finestra dei tessuti molli (WW 350;WL 40). 
Grazie alla somministrazione del mdc è stato possibile individuare il 
decorso dei principali vasi del collo e la tiroide. Delle immagini dell’intera 
serie TC sono state selezionate le più rappresentative per la valutazione 
delle vie aeree superiori e sono state etichettate le strutture anatomiche 
presenti in ogni immagine utilizzando la corretta nomenclatura. 
 
2. Addome 
Sono stati scelti sette articoli in modo che il primo mostrasse una 
panoramica completa di tutte le strutture anatomiche comprese in cavità 
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addominale (71), due presentassero il fegato con le sue componenti 
vascolari (69, 73), due l’anatomia e la vascolarizzazione del pancreas 
(68,70), e gli ultimi due il sistema linfonodale e la vascolarizzazione 
addominale (76,75). 
 Nell’articolo sulla visione completa delle strutture anatomiche comprese in 
cavità addominale, “Helical computed tomographic anatomy of the canine 
abdomen” del 2006, è stato svolto uno studio sull’anatomia dell’intero 
addome del cane (71). Gli autori hanno preso in esame 4 cani adulti 
meticci, sani, utilizzando uno scanner di 3° generazione con impostazioni: 
120 kVp, 50 mA e velocità di scansione di 1 rotazione /s. Lo spessore delle 
sezioni è stato di 5 mm, l’intervallo di ricostruzione 2,5 mm e il FOV 
comprendeva un’area da 8° vertebra toracica all’entrata pelvica, con pitch 
di 1. Le scansioni sono state svolte dopo somministrazione di mdc alla dose 
di 2 mL/kg (71).  
Le immagini del primo articolo riguardo il fegato, sono state tratte da 
“Dual-phase CT angiography of the normal canine portal and hepatic 
vasculature”, del 2004 (69). In questo studio sono stati usati 5 cani beagle, 
senza segni clinici di malattia epatica. I cani sono stati sottoposti ad 
anestesia ed è stato eseguito uno studio TC in tre fasi con una scansione 
dinamica per misurare i tempi di contrasto della fase arteriosa e venosa e 
una scansione dual-fase. I parametri del protocollo di scansione sono stati 
120 kVp e 160 mA e velocità di scansione 1 s / rotazione. Sono stati scelti 
come spessore di collimazione 3 mm in 2 cani e 5 mm in 3 cani, e 
rispettivamente 1,7 e 1,4 di pitch. Il mdc era alla concentrazione di 185 per 
la fase dinamica e 814 mg di iodio /kg per la scansione a doppia fase con 
velocità di iniezione di 5 ml/s. La ROI è stata selezionata per la scansione 
dinamica a livello dell’aorta, vena porta e arteria epatica. Le arterie 
epatiche, vene epatiche, vena mesenterica craniale e caudale, vena splenica, 
vena gastroduodenale e i rami della vena portale sono stati tutti sempre ben 
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definiti e confrontati con la letteratura. Le immagini delle strutture 
vascolari sono state poi ricostruite con tecnica MPR e 3D (69).  
La vascolarizzazione epatica è stata analizzata con tecnica 3D nell’articolo 
“Three-dimensional CT angiography of the canine hepatic vasculature, da 
Yucheol Jeong et al, nel 2008 (73). Lo studio presentava 8 cani Beagle che 
sono stati sottoposti a una serie di scansioni con l’uso di uno scanner TC 
spirale (General Electric), con la somministrazione di mdc, ioexolo, alla 
concentrazione di 300 mg di iodio/ml. I parametri della scansione sono 
stati: spessore 5 mm, intervallo di ricostruzione 3 mm, pitch 1,5, 120 KVp 
e 40-60 mA, FOV dalla parte craniale del diaframma alla parte caudale 
della quarta vertebra lombare. E’ stata svolta una scansione dinamica in 
modo da ottenere le curve di attenuazione-tempo dello ioexolo iniettato, 
suddividendo la scansione in fase arteriosa e fase venosa. Dopo 
l’acquisizione delle immagini, è stata svolta una ricostruzione 3D delle 
strutture vascolari con tecniche MIP e tecnica 3D shade surface display 
SSD (73). 
Per lo studio del pancreas è stato utilizzato l’articolo del 2001 “Computed 
tomographic anatomy of the canine pancreas”, (68). In questo studio 5 cani 
beagle, maschi, di 18 mesi di età, sono stati sottoposti ad eutanasia prima 
dell’esame diagnostico. I cadaveri sono stati congelati e sono state ottenute 
sezioni anatomiche in modo da essere confrontate con le immagini TC. Per 
lo studio d’immagine i cani sono stati sottoposti ad una scansione senza 
mdc, e successivamente ad una scansione dopo somministrazione intra-
arteriosa  di solfato di bario di 5-10 ml in arteria celiaca. Le immagini TC 
del pancreas sono state acquisite in un piano trasversale, con i cani in 
decubito sternale. Lo spessore delle sezioni e l’intervallo di ricostruzione è 
stato di 2 mm. Le impostazioni di visualizzazione sono stati WL 50-80 HU 
e WW 300-500 HU. Sono state svolte ricostruzioni delle immagini in MPR 
e 3D. Dopo ricostruzione tridimensionale, il pancreas aveva la forma di una 
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“V” con vertice appena caudale all’ilo epatico. Il dotto pancreatico non è 
mai stato visualizzabile. Il corpo pancreatico appariva come una struttura 
appiattita confinante dorsoventralmente sulla superficie ventrale della vena 
porta, ed appariva rotonda nel piano sagittale. Il lobo destro si estendeva 
caudodorsalmente alla parete addominale destra, allineato con la parte 
craniale del duodeno. Il lobo sinistro si estendeva caudodorsalmente all’ilo 
splenico e finiva ventrale al profilo ventrale del rene sinistro (68). 
Per la vascolarizzazione pancreatica è stata utilizzata la pubblicazione del 
2006, dal titolo “Helical computed tomographic angiography of the normal 
canine pancreas”, (70). Lo studio angiografico del pancreas è stato eseguito 
su nove cani vivi tra beagle e incroci di beagle. L’apparecchiatura 
tomografica utilizzata era uno scanner di terza generazione e le 
impostazioni selezionate sono state 120 kVp, 160 mA e tempo di rotazione 
del tubo 1 s. La collimazione del fascio era di 3 mm e il pitch 2 o 5 mm di 
collimazione per cani superiori a 20 kg con pitch 1.4. Per l’esecuzione 
dell’angiografia TC delle arterie e vene del pancreas sono state svolte una 
scansione TC dinamica e una scansione TC a doppia fase, ed in 5 cani un 
ulteriore scansione tardiva con contrasto. Il mezzo di contrasto utilizzato è 
stato il diatrizoato sodio alla concentrazione di 185 mg di iodio/Kg, 
somministrato ad una velocità di 5 ml/s. Lo studio d’immagine è iniziato 5 
s dopo la somministrazione del mdc ed è durato 40 s. E’ stata impostata 
una regione di interesse (ROI) a livello dell’aorta, arteria gastroduodenale e 
vena porta. Utilizzando immagini ricostruite in piani dorsali e trasversali 
sono stati ottenuti l'altezza e la larghezza del corpo del pancreas, l’altezza  
dei lobi destro e sinistro, le misure di larghezza e lunghezza. E’ stato 
possibile identificare le arterie gastroduodenale, epatica, 
pancreaticoduodenale craniale (CRPD),  le arterie gastroepiploica destra e 
sinistra (RGE e LGE), le arterie destra e sinistra gastrica e le arterie 
spleniche (70). 
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Nell’articolo riguardo i linfonodi addominali del 2013, “Computed 
tomographic characteristics of presumed normal canine abdominal lymph 
nodes”, gli autori hanno svolto uno studio  retrospettivo con lo scopo di 
valutare le caratteristiche tomografiche dei linfonodi normali dell’addome 
del cane (76). In 19 cani è stata descritta la visibilità, la localizzazione e le 
caratteristiche dei linfonodi addominali. Le scansioni sono state visionate 
in modo retrospettivo usando impostazioni di finestra dei tessuti molli (WL 
50, WW 350). I linfonodi che sono stati investigati hanno incluso i 
linfonodi del gruppo viscerale: linfonodo epatico, linfonodo colico, 
splenico, linfonodo gastrico, linfonodo pancreatico-duodenale, digiunale, 
ileo-colico, e mesenterico caudale, mentre il gruppo di linfonodi parietali 
include linfonodo aortico-lombare, l. renale, l. iliaco mediale, l. iliaco 
interno e ipogastrico e l. sacrale. Per ogni linfonodo identificato venivano 
registrate le dimensioni, la forma, la struttura, e le caratteristiche di 
attenuazione (76).  
La vascolarizzazione addominale è stata tratta da “Computed tomography 
atlas of the normal cranial canine abdominal vasculature enhanced by dual-
phase angiography” del 2013 (75). Cinque beagle adulti sono stati 
posizionati in decubito dorsale su uno scanner TC multistrato a 4 strati. È 
stata eseguita una scansione TC senza mdc dal diaframma fino all'ingresso 
della pelvi. Un programma di bolus-tracking è stato utilizzato per 
l'angiogramma a doppia fase. La fase arteriosa è stata scansionata da metà 
dell’addome al lato craniale del diaframma; la fase portale è stata 
scansionata pochi secondi dopo la fase arteriosa nella direzione opposta. Il 
protocollo di scansione è stato 120 kVp, 160 mA, FOV di 25 cm, spessore 
delle sezioni 2,5 mm come l’intervallo di ricostruzione, pitch 1,5. Per la 
scansione angiografica a doppia fase si è resa necessaria una dose elevata 
(814 mg di iodio/kg) di mezzo di contrasto, che è stato somministrato 
tramite l'iniettore angiografico a una velocità di 5 ml/s. Le immagini 
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provenienti da tutti e cinque i cani sono stati studiate, e i vasi e gli organi 
sono stati identificati utilizzando vecchi articoli pubblicati e testi di 
anatomia del cane. Proiezioni di massima intensità (MIP) e le immagini 
tridimensionali sono state prodotte utilizzando specifiche tecniche 
software. (75). 
Per lo studio dell’apparato urinario e dei surreni, non trattato dai precedenti 
articoli pubblicati, è stato scelto un esame TC con l’uso di mezzo di 
contrasto in un nostro paziente, risultato esente da patologie addominali e 
urinarie. L’esame TC è stato svolto su un cane femmina, di razza Bassotto, 
di 8 anni di età, con un peso di 12 kg per mezzo di uno scanner TC di 3° 
generazione, GE Hispeed, multistrato a 2 strati e sono stati impiegati i 
seguenti parametri di acquisizione delle immagini: spessore delle sezioni 3 
mm; 120 kVp; intensità di corrente del tubo 150 mA; pitch 0,75; tempo di 
rotazione del tubo 1 s. Il paziente è stato posto in decubito sternale per lo 
svolgimento di due scout-view, una laterale e l’altra anteroposteriore. Dopo 
lo scanogramma, è stata svolta una scansione total-body con un FOV 
comprendente parte della regione del collo C4 fino ad arrivare alle prime 
vertebre coccigee. E’ stato somministrato un mezzo di contrasto iodato alla 
concentrazione di 600 mgI/kg con una velocità d’iniezione manuale. 
Durante la fase di ricostruzione dell’immagine è stato impiegato un 
intervallo di ricostruzione di 1,5 mm e per la visualizzazione delle 
immagini sono state scelte due finestre di visualizzazione, una finestra per 
l’addome (WW 350;WL 40) e una finestra per i tessuti duri (WW 1500; 
WL 300) in modo da poter distinguere con la seconda finestra di 
visualizzazione la differenza di ehnancement contrastografico tra corticale 
e midollare renale. Grazie alla somministrazione del mdc è stato possibile 
individuare il decorso degli ureteri dal bacinetto renale fino alla loro 
inserzione nel trigono vescicale. Delle immagini dell’intera serie TC sono 
state selezionate le più rappresentative per la valutazione dell’apparato 
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urinario e dei surreni e si è riusciti ad ottenere un set di 14 immagini. Dopo 
essere state selezionate, le immagini sono state ordinate in senso cranio-
caudale a partire da T13 fino ad arrivare all’entrata della pelvi e sono state 
etichettate le strutture anatomiche presenti in ogni immagine utilizzando la 
corretta nomenclatura.  
Abbiamo integrato lo studio della cavità addominale valutando con un altro 
nostro caso clinico l’organo della prostata e la porzione addominale 
dell’uretra poiché non trattate dai precedenti articoli pubblicati. 
Per lo studio di tale organo è stato utilizzato un nostro paziente risultato 
esente da patologie addominali e prostatiche. L’esame TC selezionato 
riguardava un cane maschio, Labrador, di 8 anni, con un peso di 38 kg. Per 
l’esame è stato utilizzato uno scanner TC di 3° generazione, multistrato a 2 
strati, GE Hispeed, e sono stati impiegati i seguenti parametri di 
acquisizione delle immagini: spessore delle sezioni 3 mm; 120 kVp; 
intensità di corrente del tubo 200 mA; pitch 0,75; tempo di rotazione del 
tubo 0,7 s. Il paziente è stato posto in decubito sternale per lo svolgimento 
di due scout-view, una laterale e l’altra anteroposteriore. Dopo lo 
scanogramma, è stata svolta una scansione toraco-addominale con un FOV 
comprendente T7 fino ad arrivare alle prime vertebre coccigee. E’ stato 
somministrato un mezzo di contrasto iodato alla concentrazione di 600 
mgI/kg con una velocità d’iniezione manuale. Durante la fase di 
ricostruzione dell’immagine è stato impiegato un intervallo di ricostruzione 
di 1,5 mm e per la visualizzazione delle immagini sono state scelte due 
finestre di visualizzazione, una finestra per l’addome (WW 350;WL 40) e 
una finestra per i tessuti duri (WW 1500; WL 300). Delle immagini 
dell’intera serie sono state selezionate un set rappresentativo di 7 immagini 
disposte in senso cranio-caudale dalla vertebra lombare L7 alle prime 
vertebre coccigee in modo da visualizzare prostata ed uretra prostatica, 
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membranosa e pelvica, che sono state successivamente etichettate in base 
alla nomenclatura corrente.  
 
 
3.3 RISULTATI 
Il totale dei pazienti presenti in questo studio è stato di 70 casi, di cui il 51 
% era rappresentato da cani di razza Beagle, il restante 49 % era 
rappresentato da cani di diverse razze tra cui 4 cani Pastore Tedesco e 4 
Meticci. Sia cani maschi che femmine sono stati utilizzati in egual misura. 
Il peso dei pazienti utilizzati in tutti gli studi sia in quelli presi dagli articoli 
che in quelli presi dai nostri studi era in media circa 17 kg con un range di 
9-38 kg e l’età era  in media circa 5 anni con un range di 0,5-11 anni. 
 
 
 
Tutte le immagini recuperate sia in bibliografia che nella nostra casistica 
clinica sono state utilizzate per la creazione di un atlante che riportiamo qui 
sotto. 
 
 
 
 
 
 
6%	   6%	  
51%	  37%	  
Razze	  presenti	  nello	  studio	  
Pastore	  Tedesco	  Meticcio	  Beagle	  Altre	  razze	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ATLANTE DEL TORACE  
 
Studio del polmone e mediastino (78) 
 
 
 Fig.16 Scout-view laterale torace  da Lieve M. et al, del 2005 (78) 
 
Di seguito riportiamo le immagini CT con finestra per tessuti molli (sinistra), e 
immagini CT a finestra per polmone (destra). A seguire la Legenda.  
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Fig. 17 Sezioni trasverse del torace con spessore 5 mm dall’articolo (da Lieve M. et al, 2005)  
 
	   100	  
Legenda Torace  (78) 
 
L =   Sinistra R = Destra 
1 =  Arco aortico 2 = Valvola aortica 
 3 =  Aorta ascendente 4 = Tronco brachicefalico 
5 = Bronco del lobo accessorio del polmone destro 6 = Bronco del lobo caudale del polmone sinistro 
7 = Bronco del lobo craniale del polmone sinistro 8 = Bronco del lobo caudale del polmone destro 
9 = Bronco del lobo craniale del polmone destro 10 = Bronco del lobo medio del polmone destro 
11= Sfintere del cardias 12 = Vena cava caudale 
13 = Vena cava craniale 13’= Linfonodo mediastinico craniale 
14 = Muscolo cutaneo del tronco 15 =  Muscolo deltoide 
16 = Aorta discendente 17 = Duodeno discendente 
18 = Diaframma (18’= pilastro sinistro; 18’’ = pilastro destro) 19 = VIII vertebra toracica 
20 = XI vertebra toracica 21 = Esofago 
22 = V vertebra toracica 23 = I vertebra toracica 
24 = IV vertebra toracica 25 = Colecisti. 25’=dotto biliare 
26 = Arteria epatica 27 = Vena epatica 
28 = Muscolo ileo-costale (porzione lombare) 29 = Muscolo ileo-costale (porzione toracica) 
30 = Muscolo infraspinoso 31 = Vena intercostale 
32 = Muscolo intercostale esterno 33 = Muscolo intercostale interno 
34 = Setto interventricolare del cuore 35 = Muscolo Latissimus dorsi 
36 = Valvola atrioventricolare  sinistra del cuore (mitrale) 37 = Atrio sinistro del cuore 
38 = Orecchietta sinistra del cuore 39 = Arteria ascellare sinistra 
40 = Vena ascellare sinistra 41 = Vena brachiocefalica sinistra 
42 = Arteria comune carotide sinistra 43 = Vasi coronari sinistri 
44 = Tronco costocervicale sinistro 45 = Vena costocervicale sinistra 
46 = Vena giugulare esterna sinistra 47 = Arteria toracica interna sinistra 
48 = Vena toracica interna sinistra 49 = Lobo caudale del polmone sinistro 
50 = Lobo craniale del polmone sinistro 51 = Bronco principale sinistro 
52 = Arteria polmonare sinistra 53 = Vena polmonare sinistra 
54 = Arteria subclavia sinistra 55 = Vena subclavia sinistra 
56 = Ventricolo sinistro del cuore 57 = Muscolo elevatore delle coste 
58 = Fegato 59 = Muscolo lunghissimo (porzione cervicale) 
60 = Muscolo lunghissimo (porzione toracica e lombare) 61 = Muscolo lungo del collo 
62 = Manubrio dello sterno 63 = Muscolo multifido (porzione toracica) 
64 = IX vertebra toracica 65 = Legamento nucale 
65' = Legamento sopraspinale 66 = Muscolo esterno obliquo dell’addome 
67 = Muscolo pettorale (porzione profonda) 68 = Muscolo pettorale (porzione superficiale) 
69 = Cavità pleurica 70 = Vena porta 
71 = Tronco polmonare 72 = Muscolo quadrato lombare 
73 = Muscolo retto addominale 73'= Muscolo retto del torace 
74 = Muscolo romboide  (porzione cervicale ) 75 = Muscolo romboide (porzione toracica) 
76 = coste 77 = Valvola atrioventricolare destra del cuore 
(tricuspide) 78 = Atrio destro del cuore 79 = Orecchietta auricolare destra del cuore 
80 = Arteria ascellare destra 81 = Vena ascellare destra 
82 = Vena azygos destra 83 = Vena brachiocefalica destra 
84 = Arteria carotide comune destra 85 = Tronco costocervicale destro 
86 = Vena costocervicale destra 87 = Vena giugulare esterna destra 
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88 = Arteria toracica interna destra 89 = Vena toracica interna destra 
90 = Lobo accessorio, polmone destro 91 = Lobo caudale, polmone destro 
92 = Lobo craniale, polmone destro 93 = Lobo medio, polmone destro 
94 = Bronco principlae destro 95 = Arteria polmonare destra 
96 = Vena polmonare destra 97 = Arteria subclavia destra 
98 = Vena subclavia destra 99 = Ventricolo destro del cuore 
100 = Muscolo scaleno (parte dorsale) 101 = Scapola 
102 = II vertebra toracica 103 = Muscolo semispinoso della testa ( muscolo 
digastrico) 104 = Muscolo semispinoso della testa ( muscolo complesso) 105 = Muscolo serrato dorsale 
106 = Muscolo serrato ventrale 107 = VII vertebra cervicale 
108 = VII vertebra toracica 109 = VI vertebra cervicale 
110 = VI vertebra toracica 111 = Midollo spinale 
112 = Muscolo spinoso (porzione cervicale ) 113 = Muscolo spinoso (porzione toracica) 
114 = Muscolo splenio 115 = Muscolo sternotiroideo e sternoioideo 
116 = Sterno 116'= Linfonodo sternale 117 = Stomaco(117'= Fondo; 117'' = Corpo; 117'''= 
Pylorus) 118 = Muscolo sottoscapolare 119 = Muscolo sopraspinato 
120 = X vertebra toracica 121 = Muscolo grande rotondo 
122 = III vertebra toracica 123 = Trachea 
124 = Biforcazione tracheale 124'= Linfonodo tracheobronchiale 125 = Muscolo toracico trasverso 
126 = Muscolo trapezio (porzione cervicale) 127 = Muscolo trapezio ( porzione toracica); 
128 = Muscolo tricipite brachiale (capo lungo); 129 = XII vertebra toracica 
130 = Arteria vertebrale 131 = Vena vertebrale 
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Studio del polmone (79)  
 
Fig.18 Immagine CT spirale della cavità toracica del cane con finestra per tessuti molli (WW-652/WL-
34), dopo iniezione vascolare di mezzo di contrasto iodato. Visione craniale con sezioni di spessore 5 
mm. (da L. Cardoso et al, 2007) 
 
Fig.19 Immagini CT spirale della cavità toracica del cane con finestra per polmone (WW-928 / WL-680) 
dopo iniezione vascolare di mezzo di contrasto iodato, con spessore 5 mm. (da L. Cardoso et al, 2007) 
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Fig.20 Immagini CT spirale della cavità toracica del cane con finestra ad alta risoluzione (WW-1085/WL-
750)  dopo iniezione vascolare di mezzo di contrasto iodato, sezioni 5 mm. (da L. Cardoso et al, 2007) 
 
 
A                                           B 
Fig 21, Ingrandimento del lobo caudale del polmone destro (A). L’immagine B è un ingrandimento della 
3D, dove si apprezza la parete dei bronchi lobari. (da L. Cardoso et al, 2007) 
 
Legenda (79) 
1 =   vertebre toraciche  2 = coste 
 3 = sterno   4 =  cuore 
5 = ventricolo destro 6 = ventricolo sinistro 
7 = setto interventricolare  8 = bulbo aortico 
9 = arco aortico 10 = aorta toracica  
11= arteria polmonare destra  12 = arteria polmonare sinistra  
13 = atrio sinistro  14= vene polmonari  
15 = arteria e vena toracica interna  16 = vena cava craniale  
17 = vena cava caudale 18 = vena azygos destra 
19 = trachea. Parte toracica 20 = biforcazione tracheale 
21 = bronchi principali 22 = bronchi lobari  
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23 = lobo craniale del polmone destro  24 = lobo craniale del polmone sinistro: parte craniale 
25 = polmone destro: lobo medio 26 = lobo craniale del polmone sinistro: parte caudale 
27 =  polmone destro: lobo accessorio 28 = polmone destro del lobo caudale 
29 = lobo caudale del polmone sinistro 30 = rami arteriosi lobari 
31 = vene polmonari lobari 32 = cavità pleurica 
33 = esofago: parte toracica 34 = fegato 
35 = diaframma 36 = cistifellea 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Studio dei principali vasi cardiaci e polmonari (80) 
 
Fig. 22 Visione laterale sx vasi cardio-polmonari con tecnica volume rendering (da Randi Drees et al, 
2011) 
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Fig.23 Visione laterale dx vasi cardio-polmonari con tecnica volume rendering (da Randi Drees et al, 
2011) 
 
 
Fig.24 Visione dorsale vasi cardio-polmonari con tecnica volume renderig (da Randi Drees et al, 2011) 
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Legenda (80) 
 
MPA = principale arteria polmonare LV = ventricolo sinistro 
LPA = arteria polmonare principale sinistra RV = ventricolo destro 
RPA = arteria polmonare principale destra LA = atrio sinistro 
RPV = vena polmonare destra RA = atrio destro 
CrVC = Vena cava craniale AV = vena azygos 
CVC = vena cava caudale  
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Studio del collo 
Di seguito riportiamo le immagini CT con finestra per tessuti molli  senza mdc(sinistra), 
e immagini CT con mdc (destra). A seguire la Legenda.  
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Fig.25, Immagini trasverse tramite nostro studio sul collo mediante mezzo di contrasto ( a destra) e senza 
mezzo di contrasto ( a sinistra) svolto con spessore delle sezioni 1mm. 
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  Legenda studio collo 
 
 
 
 
 
 
 
 
1 = Processo zigomatico del temporale 2 = osso parietale 
3 = Osso occipitale 3a condili occipitali 3b protuberanza 
occipitale 3c cresta sagittale esterna 
4 = osso mandibolare 
5 = basisfenoide 6 = foro ovale 
7 = osso temporale 7 a osso petroso del temporale 7b bolla 
timpanica 
8= osso tentorio del cervello 
9 = atlante 9a ali dell’atlante 10 = epistrofeo 10 a processo spinoso dell’epistrofeo 10 b dente 
dell’epistrofeo 
11 = vertebra cervicale C3 12 = vertebra cervicale C4 
13 = vertebra cervicale C5 14 = vertebra cervicale C6 
15 = vertebra cervicale  C7 16 = vertebra toracica T1 
17 = costa T1 18 = Omero 
19 = Scapola 20 = Sterno 
21 = Apparato ioideo 21 a stilojale 21 b cheratojale 21 c basijale 22 = Cartilagini laringee 22 a cartilagine tiroidea 22 b 
cartilagine aritenoide 22 c cartilagine cricoide 
23 = trachea 24 = tubo endotracheale 
25 = esofago 26 = adito laringeo 
27 = tiroide 28 = arteria carotide comune 
29 = vena linguale 30 = vena facciale 
31 = vena mascellare 32 = vena linguofacciale 
33 = vena giugulare esterna 34 = muscolo temporale 
35 = muscolo massetere 36 =  muscolo digastrico 
37 = muscolo pterigoideo laterale 38 = ghiandola mandibolare 
39 = muscolo stiloioideo 40 = muscolo tiroioideo 
41 = muscolo semispinale del capo 42 = muscolo lungo del capo 
43 = muscolo retto del capo dorsale 44 a = muscolo obliquo del capo craniale 44 b = muscolo 
obliquo del capo caudale 
45 = muscolo omotrasversario 46 = muscolo biventer cervicis 
47 = muscolo splenio 48 = muscolo lungo del collo 
49 = muscolo multifido 50 = muscolo spinale cervicale 
51 = muscolo complesso 52 = muscolo soprascapolare 
53 = muscolo sotto scapolare 54 = muscolo lunghissimo del torace 
55 = muscolo spinale toracico 56= muscolo serrato ventrale 
 
 
57 = vena giugulare interna 
 
58 = lobo apicale del polmone destro 
59 = lobo apicale del polmone sinistro 60  = linfonodi retrofaringei 
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ATLANTE ADDOME 
 
Studio dell’addome panoramica generale (71) 
Riportiamo le legende per ciascuna figura a causa della mancata 
corrispondenza  delle legende. 
 
Fig.26 Immagini CT trasverse dell’addome craniale a livello della 9° e 10° vertebra toracica dopo 
somministrazione di mdc endovenoso e orale. Finestra per tessuti molli (A) e finestra per mediastino (B). 
(da Marco Teixera et al, 2006) 
Legenda 
(D) = dorsale (V) = ventrale 
(R) = destra (L) = sinistra 
(1)Vertebra toracica (2) costa 
(3) sterno (4) lobo caudale destro del polmone 
(5) lobo caudale sinistro del polmone (6) lobo medio destro del fegato 
(7) lobo quadrato del fegato (8) lobo mediale sinistro del fegato 
(9) colecisti (10) dotto biliare comune 
(11) dotto biliare intraepatico (12) esofago 
(13) aorta (14) vena cava caudale 
(15) vene epatiche (16) vena azygos destra 
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Fig.27 Immagini CT trasverse dell’addome craniale a livello della 11° e 12° vertebra toracica dopo 
somministrazione di mezzo di contrasto endovenoso e orale. Finestra per tessuti molli (A) e finestra per 
mediastino (B). (da Marco Teixera et al, 2006) 
Legenda 
(1) vertebra toracica (2) costa 
(3) sterno (4) lobo caudale destro del polmone 
(5) lobo caudale sinistro del polmone (6) lobo laterale destro del fegato 
(7) lobo mediale destro del fegato (8) processo papillare del lobo caudato del fegato 
(9) lobo laterale sinistro del fegato (10) lobo mediale sinistro del fegato 
(11) lobo quadrato del fegato (12) ) cardias dello stomaco 
(13) fondo dello stomaco (14) parte pilorica dello stomaco 
(15) parte craniale del duodeno (16) aorta 
(17) vena azygos 
 
 
(18) vena cava caudale 
(19) vena porta (20) arteria epatica 
(21) piccolo omento  
 
 
Fig.28 Immagini CT trasverse dell’addome craniale a livello della 12° e 13° vertebra toracica dopo 
somministrazione di mezzo di contrasto endovenoso e orale. Finestra per tessuti molli (A) e finestra per 
mediastino (B) (da Marco Teixera et al, 2006). 
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Legenda 
(1) vertebra toracica (2) costa 
(3) lobo caudale destro  del polmone (4) lobo caudale sinistro del polmone 
(5) lobo laterale destro del fegato (6) lobo caudato del fegato 
(7) lobo laterale sinistro del fegato (8) fondo dello stomaco 
(9) corpo dello stomaco (10) parte pilorica dello stomaco 
(11) duodeno discendente (12) ) corpo del pancreas 
(13) lobo sinistro del pancreas (14) legamento falciforme 
(15) aorta (16) vena cava caudale 
(17) vena porta 
 
 
 
 
 
Fig.29 Immagine CT trasversa dell’addome craniale a livello tra 13° vertebra toracica e 1° vertebra 
lombare dopo somministrazione di mezzo di contrasto endovenoso e orale. Finestra per tessuti molli (A) e 
finestra per mediastino (B) (da Marco Teixera et al, 2006). 
Legenda 
(1) Vertebra (2) costa 
(3) lobo caudale destro  del polmone (4) ) lobo caudale sinistro del polmone 
(5) lobo laterale destro del fegato (6) lobo laterale sinistro del fegato 
(7) fondo dello stomaco (8) corpo dello stomaco 
(9) piloro dello stomaco (10) duodeno discendente 
(11) digiuno (12) lobo destro del pancreas 
(13) lobo sinistro del pancreas (14)  colon trasverso 
(15) polo craniale del rene destro (16) legamento falciforme 
(17) ) aorta 
 
 
(18) arteria celiaca 
(19) vena cava caudale (20) vena porta 
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Fig.30 Immagini CT trasversa dell’addome craniale a livello della 1° vertebra lombare dopo 
somministrazione di mezzo di contrasto endovenoso e orale. Finestra per tessuti molli (da Marco Teixera 
et al, 2006) 
 
Legenda 
(1) Vertebra lombare (2) costa 
(3) fondo dello stomaco (4) ) corpo dello stomaco 
(5) parte pilorica dello stomaco (6) duodeno discendente 
(7) digiuno (8) colon ascendente 
(9) colon discendente (10) lobo destro del pancreas 
(11) lobo sinistro del pancreas (12) midollare del rene destro 
(13)  corticale del rene destro (14)  surrene sinistro 
(15) mesentere (16) aorta 
(17) ) vena cava caudale 
 
 
(18) vena porta 
(19) arteria renale destra (20) vena renale destra 
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Fig.31 Immagine CT trasversa dell’addome craniale a livello della 2° vertebra lombare dopo 
somministrazione di mezzo di contrasto endovenoso e orale. Finestra per tessuti molli (da Marco Teixera 
et al, 2006) 
 
(1) Vertebra lombare (2) corpo dello stomaco 
(3) duodeno discendente (4) ) digiuno 
(5) flessura duodeno-digiunale (6)  colon ascendente 
(7) colon discendente (8) lobo destro del pancreas 
(9) milza (10) rene destro 
(11) polo craniale del rene sinistro (12) mesentere 
(13)  grande omento (14)  aorta 
(15) vena cava caudale (16)  vena renale sinistra 
(17)  vena mesenterica craniale 
 
 
(18) vena splenica 
(19)  uretere destro  
 
 
Fig.32 Immagine CT trasversa dell’addome craniale a livello della 3° vertebra lombare dopo 
somministrazione di mdc endovenoso e orale. Finestra per tessuti molli (da Marco Teixera et al, 2006) 
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Legenda 
(1) Vertebra lombare (2) duodeno discendente 
(3) duodeno ascendente (4) ) digiuno 
(5) colon ascendente (6)  colon discendente 
(7) cieco (8) lobo destro del pancreas 
(9) milza (10) rene destro  
(11) rene sinistro (12) mesentere 
(13)  grande omento (14)  linfonodi digiunali 
(15) aorta (16)  vena cava caudale 
(17)  vena renale sinistra 
 
 
(18) vena mesenterica craniale 
 
 
Fig.33 Immagini CT trasversa dell’addome craniale a livello della 5° vertebra lombare dopo mdc (da 
Marco Teixera et al, 2006) 
Legenda 
(1) Vertebra lombare (2) duodeno discendente 
(3) duodeno ascendente (4) ) duodeno trasverso 
(5) digiuno (6)  colon discendente 
(7) milza (8) polo caudale del rene sinistro 
(9) ovaio sinistro (10) ovaio destro 
(11) uretere sinistro (12) mesentere 
(13)  aorta (14)  vena cava caudale 
 
	   119	  
 
Fig.34 Immagine CT trasversa dell’addome craniale a livello della 6° vertebra lombare dopo 
somministrazione di mezzo di contrasto endovenoso e orale. Finestra per tessuti molli (da Marco Teixera 
et al, 2006) 
Legenda 
(1) Vertebra lombare (2) digiuno 
(3) colon discendente (4) ) corno uterino sinistro 
(5) corno uterino destro (6) uretere sinistro 
(7) uretere destro (8) vescica 
(9) aorta (10) vena cava caudale 
 
 
Fig.35 Immagine CT trasversa dell’addome craniale a livello della 6° vertebra lombare dopo 
somministrazione di mdc endovenoso e orale. Finestra per tessuti molli (da Marco Teixera et al, 2006) 
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Legenda 
(1) Vertebra lombare (2) digiuno 
(3) colon discendente (4) corno uterino sinistro 
(5) corno uterino destro (6) vescica 
(7) aorta (8) vena cava caudale 
 
 
Fig.36 Immagini CT trasverse dell’addome craniale a livello del sacro dopo somministrazione di mezzo 
di contrasto endovenoso e orale. Finestra per tessuti molli (da Marco Teixera et al, 2006)  
 
 
 
Legenda 
(1) Sacro (2) ali dell’ileo 
(3) articolazione sacro-iliaca (4)  digiuno 
(5) colon discendente (6) corno uterino sinistro 
(7) corno uterino destro (8) corpo dell’uterno 
(9) vescica (10) aorta 
(11) vena cava caudale  
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Studio sulla vascolarizzazione addominale craniale (75) 
 
Fig. 37 (a)  
 
Fig.37 (b)  
Fig.37 Scout view laterale indicante I livelli da A a L durante la fase arteriosa (a) e I livelli A fino a I 
durante la fase venosa (b) (da L.Ml De Rycke et al, 2013) 
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Fase arteriosa 
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Fig. 38 (a-l) Immagini di tomografia computerizzata trasversa dell’addome craniale del cane durante la 
fase arteriosa dell’angiografia. Le immagini sono presentate in senso cranio-caudale (sezioni A fino a L). 
Le arterie sono sottolineate in rosso, le vene in blu. D = duodeno discendente. L = fegato. LK = rene 
sinistro. RK= rene destro. S = milza (da L.Ml De Rycke et al, 2013) 
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Fase Venosa 
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Fig.39 Immagini di tomografia computerizzata trasversa dell’addome craniale del cane durante la fase 
venosa dell’angiografia. Le immagini sono presentate in senso cranio-caudale (sezioni A fino a I). Le 
arterie sono sottolineate in rosso, le vene in blu. D = duodeno discendente. L = fegato. LK = rene sinistro. 
RK= rene destro. S = milza. (da L.Ml De Rycke et al, 2013) 
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Visualizzazione vascolarizzazione in tecnica MIP 
 
 
Fig. 40 MIP che mostra una vista ventrale (a) e obliqua (b) dell’addome del cane durante la fase venosa 
dell’angiografia. L = sinistra. P = vena porta. R=destra (da L.Ml De Ryckeet al, 2013) 
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Tecnica Volume Rendering 
 
Fig.41 Visualizzazione vascolarizzazione addominale in tecnica Volume Rendering in vista laterale (da 
L.Ml De Ryckeet al , 2013) 
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Studio sistema linfatico addominale (76) 
 
 
Fig.42 Immagine CT trasversale postcontrasto dei linfonodi epatici destro e sinistro (frecce) collocati 
lungo la vena porta (asterisco) in un cane. Il lato sinistro del cane è sulla destra dell’immagine (da Martijn 
Beukers et al, 2013). 
 
 
Fig.43 Immagine CT trasversale postcontrasto del linfonodo splenico (freccia bianca) al lato cranio 
dorsale della vena splenica (freccia nera) in un cane. La vena porta è anche visibile (asterisco) (da Martijn 
Beukers et al, 2013)   
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Fig.44 Immagine CT trasversale postcontrasto del linfonodo gastrico (freccia) , collocato nella piccola 
curvatura dello stomaco nella regione dell’antro (asterisco) nel cane. Questo linfonodo ha un irregolare 
forma tridimensionale ed è classificato in modo vario. (da Martijn Beukers et al, 2013) 
 
 
Fig.45 Immagine CT postcontrasto del linfonodo pancreatico-duodenale (freccia bianca), collocato 
ventrale al duodeno (freccia nera), e vicino il piloro in un cane. Il pancreas (asterisco) è anche visibile (da 
Martijn Beukers et al, 2013) 
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Fig.46 Immagine CT postcontrasto dei linfonodi iliaci mediali destro e sinistro (frecce) in un cane. Si 
nota le localizzazioni dorsale e dorsolaterale dei linfonodi rispetto alle arterie iliache esterne (asterisco). 
Entrambi i linfonodi si mostrano anche con enhancement periferico (da Martijn Beukerset al, 2013) 
 
 
Fig.47 Immagine CT postcontrasto dei due linfonodi ileocolici (frecce) sul lato mediale del colon 
ascendente (asterisco) in un cane.  La posizione dell’immagine è immediatamente craniale alla giunzione 
ileocolica (da Martijn Beukers et al, 2013) 
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Studio del pancreas (68, 70) 
 
 
Fig.48 Immagine CT trasversa in animali vivi di controllo (A) e sezioni anatomiche (B) a livello del 
corpo pancreatico. (b) corpo pancreatico, (d) vena porta, (e) vena cava caudale, (f) fegato, (g) duodeno, 
(h) milza, e (i) stomaco (da Alexander Probst e Sibylle Kneissl, 2001) 
 
 
Fig.49 Immagine CT trasversa in animali vivi di controllo (A) e sezioni anatomiche (B) a livello 
dell’inizio dei lobi pancreatici. (a) lobo pancreatico destro, (c) lobo pancreatico sinistro, (d) vena porta, 
(e) vena cava audale, (f) fegato, (g) duodeno, (h) milza, e (i) stomaco (da Alexander Probst e Sibylle 
Kneissl, 2001)   
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Fig.50 Immagine CT trasversa in  due animali vivi di controllo. Sezioni trasverse alla fine dei lobi 
pancreatici. (A) il lobo pancreatico sinistro è più lungo del lobo destro, e (B) viceversa. (a) lobo 
pancreatico destro, (c) lobo pancreatico sinistro, (e) vena cava caudale, (f) fegato, (g) duodeno, (h) milza, 
e (k) rene destro (da  Alexander Probst e Sibylle Kneissl, 2001) 
 
 
Fig.51 Immagine tomografica computerizzata trasversa dell’addome craniale durante la fase arteriosa. 
L’arteria gastroduodenale (#) si muove verso destra (immagine sinistra) e si distacca in arteria 
pancreatico-duodenale (testa di freccia), ramo duodenale (freccia diritta) e l’arteria gastroduodenale 
destra (freccia curva). Aorta (A), ramo dell’arteria epatica(*), arteria gastrica sinistra (^) (da Ana V. 
Caceres et al, 2006) 
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Fig.52 Immagini di tomografia computerizzata dell’addome craniale destro in fase venosa. (A) La vena 
gastroduodenale (freccia) drena il pancreas (Pa) ed entra sul lato ventrale della vena porta (P). (B) La 
vena pancreatico-duodenale caudale (testa di freccia) drena l’apice caudale del lobo destro del pancreas 
(*) al livello del rene sinistro (LK) ed entra nella vena mesenterica craniale. La vena cava caudale (V), il 
duodeno (M) (da Ana V. Caceres et al, 2006)   
 
Fig.53 Immagini di tomografia computerizzata dell’addome craniale destro. (A) Sull’immagine scout, il 
lobo sinistro (LP) e il lobo destro (RP) del pancreas sono isoattenuati rispetto al fegato (H). (B) durante la 
fase arteriosa il pancreas è iperattenuato rispetto al fegato. L’arteria pancreatico-duodenale (testa di 
freccia) è visibile nel lobo destro, mediale al duodeno (M). (C) Nella fase venosa si evidenzia la vena 
pancreaticoduodenale (freccia), e il pancreas è lievemente ipoattenuato rispetto al fegato. (D) Nella fase 
tardiva il fegato è più contrastato del pancreas. Aorta (O), vena cava caudale (V), arteria epatica (*), 
arteria gastrica sinistra (^), vena porta (P), piloro (S), milza (Sp) (da Ana V. Caceres et al, 2006)   
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Studio del fegato (69,73) 
 
Fig. 54 Immagine TC a livello dell’11° vertebra toracica (T11) durante la fase portale. La vena 
gastroduodenale (G) si unisce alla vena porta (P) sulla superficie ventrale dal corpo del pancreas (+). (A) 
aorta, (C) vena cava caudale, (D) duodeno discendente, (freccia) arteria epatica, (Y) piloro, e (L) sinistra 
(da Allison L. Zwingenberger e Tobias Schwarz, 2004) 
 
 
Fig. 55 Immagine TC in fase arteriosa a livello della cistifellea. C’è una vascolarizzazione arteriosa e 
enhancement parenchimale. Tuttavia, il mezzo di contrasto non ha raggiunto le vene epatiche (H). Un 
precoce ehancement contrastografico della vena cava caudale (C) si è presentato prima dell’enhancement 
portale a causa del più rapido ricircolo sistemico, principalmente delle vene renali. Le arterie epatiche 
(teste delle frecce) si dirigono lungo le pareti dei rami della vena porta (P) all’interno del fegato. (GB) 
cistifellea e (L) sinistra (da Allison L. Zwingenberger e Tobias Schwarz, 2004) 
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Fig. 56 Immagine TC in fase arteriosa tardiva. I grossi rami venosi epatici (H) drenano i lobi sinistri del 
fegato raccogliendo verso un tronco principale prima di unirsi alle piccole vene epatiche dai lobi destri (h) 
e la vena cava caudale (C). (GB) colecisti, (P) vena porta, (testa di freccia) rami delle  arterie epatiche, e 
(L) sinistra (da Allison L. Zwingenberger e Tobias Schwarz, 2004) 
 
 
 
Fig.57 Immagine TC in fase arteriosa. L’arteria gastroduodenale ( #)si dirige verso il pancreas (+) verso il 
duodeno discendente  (D). Un piccolo ramo dell’arteria epatica (<) fornisce il lobo destro laterale del 
fegato dorsale alla vena porta (P). (A) Aorta, (C) vena cava caudale, (Y) piloro, e (L) sinistra (da Allison 
L. Zwingenberger e Tobias Schwarz, 2004) 
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Fig. 58 Immagini TC in fase portale trasverse alla porta epatica. La vena porta (P) si divide in numerosi 
rami per fornire i lobi del fegato. Le arterie epatiche non sono visibili nella fase portale. Le vena epatiche 
sono collocate più cranialmente. (C) vena cava caudale e (L) sinistra (da Allison L. Zwingenberger e 
Tobias Schwarz, 2004) 
 
 
Fig.59 Strutture vascolari epatiche visualizzate nelle immagini tridimensionali di shaded surface display 
(A-H). Le figure A e B sono strutture arteriore 3D. Le figure C-H sono strutture venose epatiche e portali 
in strutture 3D (da Yucheol Jeong et al, 2008)   	  	  
Legenda 
(1) aorta (2) arteria celiaca 
(3) arteria epatica (4) arteria mesenterica craniale 
(5) arteria gastrica sinistra (6) arteria gastrica destra 
(7) arteria gastroduodenale (8) ramo dell’arteria epatica destra 
(9) ramo sinistro dell’arteria epatica (10) vena porta principale 
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(11) vena mesenterica craniale (12) vena mesenterica caudale 
(13) rene destro (14) rene sinistro 
(15) vena gastroduodenale (16) vena portale caudata 
(17) vena portale laterale destra (18) vena portale mediale destra 
(19) colecisti (20) vena epatica mediale destra 
(21) vena epatica quadrata (22) vena epatica papillare 
(23) vena portale quadrata (24) vena portale mediale sinistra 
(25) vena portale laterale sinistra (26) vena epatica laterale sinistra 
(27) vena cava caudale (28) vena epatica caudata 
(29) vena epatica laterale destra (30) vena epatica mediale sinistra 
(31) vena portale papillare  
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Studio delle vie urinarie e surreni 
 
Sezioni trasverse di un addome in senso cranio-caudale da A a P in due 
finestre: finestra tessuti molli e finestra per osso in modo da distinguere 
corticale e midollare renale. 
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Fig. 60, Immagini di sezioni trasverse di un addome di un nostro studio in senso cranio-caudale con 
spessore sezioni 3 mm, da sezione A a sezione P in due finestre: finestra tessuti molli e finestra per osso 
in modo da distinguere corticale e midollare renale. 
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Legenda 
 
1 = Vertebra  toracicaT 13 2 = Costa T13 
3 = Vertebra lombare L1 4 = Vertebra Lombare L2 
5 = Vertebra Lombare L3 6= Vertebra Lombare L4 
7 = Vertebra Lombare L5 8 = Vertebra Lombare L7 
9 = Vertebra sacrale S1-S2 10 = Ali dell’ileo 
11= Aorta 12= Vena cava Caudale 
13 = Vena porta 14 = Fegato 14 a Lobo dx 14 b Lobo sx 
15 = Milza 16 = Vena splenica 
17 = Rene sinistro 17 a corticale 17 b midollare 17 c bacinetto renale 18 = Rene destro 18 a corticale 18 b midollare 18 c 
bacinetto renale 19 = Arteria renale sx 20 = Arteria renale dx 
21= Vena renale sx 22 = Vena renale dx 
23= Uretere sx 24= Uretere dx 
25= Vescica 25 a fondo vescicale, 25 b trigono vescicale, 25 c collo 
vescicale 
26= Stomaco, 26 a corpo, 26 b antro pilorico 
27 = Duodeno 28 = Colon ascendente 
29 = Colon trasverso 30 = Colon discendente 
31= Surrene sx 32 = Surrene dx 
33 = Anse digiunali 34 = Cieco 
35 = Muscolo obliquo esterno dell’addome 36 = Muscolo retto dell’addome 
37 = Muscolo obliquo interno dell’addome 38 = Muscolo trasverso dell’addome 
 39 = Muscolo lunghissimo del torace 40 = Muscolo multifido 
41=  Muscolo quadrato dei lombi 42 = Muscolo lunghissimo lombare 
43 = Muscolo iliocostale 44 = Muscolo sacrocaudale dorsale mediale 
45= Muscolo sacrocaudale dorsale laterale 46 = Muscolo psoas maggiore 
47 = Muscolo gluteo 48 = Muscolo quadricipite femorale 
49 = Retto  
 
 
Visualizzazione reni ed ureteri con tecnica MPR 
 
 
Fig. 61 Visualizzazione dei reni e uretere sx  tramite tecnica MPR nei piani trasverso (a sinistr) e dorsale ( 
a destra), in freccia rossa è evidenziato l’uretere sx 
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Fig.62 Visualizzazione reni ed ureteri dx e sx fino alla loro inserzione nel trigono vescicale mediante 
tecnica MPR  in piano sagittale (alto a sinistra) , trasverso (in basso a sinistra) e dorsale (a destra ), in 
freccia rossa è indicato l’uretere sx 
 
Studio della prostata 
 
Sezioni trasverse di un addome in senso cranio-caudale da A a G in due 
finestre: finestra tessuti molli (a sinistra) e finestra per osso (a destra). 
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Fig. 63, sezioni trasverse di un addome appartenente ai nostri studi per valutazione prostata con sezioni 
ordinate in senso cranio-caudale da A a G in due finestre: finestra tessuti molli (a sinistra) e finestra per 
osso (a destra), spessore delle sezioni 3 mm. 
 
Legenda studio prostata 
 
1 = Vertebra Lombare L7 2 = Ali dell’ileo 
3 = Osso sacrale S1 4 = Corpo dell’ileo 
5 = Osso sacrale S3 6 = Vertebra Coccigea Cc 2 
7 = Vertebra Coccigea Cc 3 8 = Acetabolo 
9 = Testa del femore 10 = Pube 
11 = Vertebra Coccigea Cc 4 12 = Vescica 
13 = Anse Digiunali 14 = Colon discendente 
15 = Retto 16 = Prostata 16 a Lobo dx 16 b Lobo sx 
17 = Uretra 17 a Uretra prostatica 17 b Uretra membranosa 18 = Arteria sacrale mediana 
19 =  Arteria iliaca esterna dx 20 = Arteria iliaca esterna sx 
21 = Arteria iliaca interna dx 22 = Arrteria iliaca interna sx 
23 = Vena iliaca comune sx 24 = Vena iliaca comune sx 
25 = Vena iliaca interna sx 26 = vena iliaca interna dx 
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27 = Muscolo retto dell’addome 28 = Muscolo psoas maggiore 
29 = Muscolo multifido 30 = Muscolo sacro caudale dorsale laterale 
31 = Muscolo trasverso dell’addome 32 = Muscolo ileopsoas 
33 = Osso penieno 34 = Corpo spongioso 
35 =  Muscolo elevatore dell’ano 36 = Muscolo otturatore esterno 
37 = Muscolo otturatore interno 38 = Muscolo quadrato del femore 
39 = Muscolo coccigeo 40 = Ischio 
41  = Vena iliaca esterna dx 42 = Vena iliaca esterna sx 
43 = Uretra peniena  
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3.4  DISCUSSIONI 
In medicina veterinaria lo strumento diagnostico TC è stato applicato in 
ambito clinico solo negli ultimi decenni, poiché i primi studi su lesioni del 
cranio e delle regioni nasali e orbitali risalgono agli anni 80’-90’, mentre 
per patologie toraciche e addominali bisogna aspettare i primi anni del 
2000. L’uso della TC in medicina veterinaria ha avuto un ampio uso in 
ambito clinico solo nell’ultimo decennio sia per la ridotta accessibilità allo 
strumento, sia per la carenza di personale specializzato. Tuttavia oggi 
l’impiego della TC è imprescindibile per la clinica, soprattutto per pazienti 
neurologici, ortopedici e oncologici. 
A differenza della medicina umana dove è obbligatorio possedere una 
Specializzazione in Radiologia per l’impiego clinico e la conoscenza della 
TC, in medicina veterinaria il singolo veterinario decide di approfondire lo 
studio dello strumento diagnostico TC mediante l’autoapprendimento o 
meglio ancora con corsi di perfezionamento o master appositi. 
Per l’esame TC è imprescindibile la conoscenza dell’anatomia del paziente 
e della corrispettiva anatomia TC perché solo in tale maniera il clinico 
diagnosta può valutare la presenza di uno stato patologico rispetto ad una 
anatomia fisiologica del paziente. 
In commercio esiste solamente un atlante TC e Risonanza Magnetica (RM) 
di J.Assheur e M. Sager del 1997, dove le immagini ottenute sono 
rappresentate in piano assiale, dorsale e coronale (Fig.64); le immagini 
sono state raccolte mettendo a paragone, per la stessa regione e punto di 
riferimento, immagini TC e immagini RM. Tuttavia la qualità delle 
immagini di questo atlante è molto ridotta a causa della capacità degli 
strumenti TC utilizzati che risalgono alla tecnologia TC spirale ormai 
superata dalla TC multistrato e sono assenti immagini di strutture 
anatomiche con tecniche di elaborazione delle immagini 3D o con l’uso di 
mezzo di contrasto. In ambito clinico esistono altri atlanti che 
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rappresentano disegni dell’anatomia del cane per le cavità toracica ed 
addominale come l’atlante di anatomia topografica dell’autore P.Popesko 
del 1980 oppure atlanti che forniscono sezioni anatomiche come l’atlante di 
anatomia clinica del cane e del gatto di J.S. Boyd del 2001; sono atlanti 
comunque poco dettagliati, con un ridotto numero di immagini, più adatte 
ad un chirurgo (Fig. 65 e 66). 
 
Fig. 64 Immagini TC e RM a livello 4° vertebra toracica (da Atlante TC e RM del cane, J.Assheur e M. 
Sager, 1997) 
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Fig.65 Disegno sezione trasversa torace (da Atlante topografico di P.Popesko, 1980) 
 
Fig. 66 Sezione anatomica torace cane (da Atlante di anatomia clinica del cane e del gatto di J.S. Boyd, 
2001) 
 
Nell’ultimo decennio sono stati svolti diversi lavori con set di immagini 
simili ad atlanti in studi anatomici per mezzo della TC in cui sono stati 
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trattati singole cavità o strutture anatomiche con mancanza anche di alcune 
regioni anatomiche o strutture anatomiche  e questo ha comportato la 
necessità da parte del veterinario radiologo di possederli tutti per 
consultarli durante la sua attività di refertazione concentrandosi su una 
regione anatomica od un’altra in base al quesito clinico che deve valutare. 
Il nostro studio ha provato a fornire una raccolta completa di tutti gli 
articoli svolti sulla cavità toracica ed addominale integrandoli con strutture 
anatomiche ed apparati non trattati dai precedenti studi pubblicati in modo 
da creare un atlante TC facile da esaminare per l’equipe diagnostica.  
I vantaggi di possedere un atlante elaborato tramite il seguente studio 
consistono nel poter paragonare le immagini fisiologiche delle strutture 
anatomiche riportate dall’atlante con le strutture da indagare nell’esame TC 
di qualsiasi paziente e di poterle rapidamente reperire salvando le immagini 
dell’atlante su PC o su qualsiasi supporto elettronico come CD, penna 
elettronica USB o hard-disk esterno.  Lo svantaggio del seguente atlante 
elaborato consiste essenzialmente nella molteplicità sia di morfologia dei 
pazienti, sia dei parametri tecnici utilizzati.  
Per quanto riguarda i cani, in realtà il 51% erano beagle o beagle simili, e 
solo quattro pazienti  come riportato dagli studi raccolti erano Pastori 
Tedeschi appartenenti alla categoria  dei cani dolicomorfi. 
I parametri tecnici di acquisizione delle immagini sono stati abbastanza 
eterogenei tra i vari studi presi in letteratura e i nostri casi (Tab 1). 
Per lo studio della cavità toracica, per i tre studi presi in considerazione, 
sono stati impiegati scanner TC di 3° generazione di cui uno era un 
multistrato a 64 strati. 
Il parametro kilovoltaggio si è mantenuto costante in tutti e tre gli studi con 
un valore di 120 kV, mentre gli altri parametri di acquisizione delle 
immagini si sono presentati differenti tra i vari studi (Tab. 1). La corrente 
del tubo in mA ha presentano tre differenti valori 100 mA, 50 mA e 450 
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mA con media di 200 e mediana 100. Lo spessore delle sezioni è stato di 5 
mm per due studi e 0,625 mm in uno studio. Il pitch non è stato riportato 
nel primo studio sul torace, mentre è stato di 1 in uno studio e in un altro è 
stato adatto per ogni paziente presente nello studio tecnica ECG-gatting. 
Il tempo di rotazione del tubo è stato in due studi 1s, mentre nell’ultimo 
studio 0,35 s. L’intervallo di ricostruzione non è stato riportato nel primo 
articolo, mentre nel secondo è stato di 2,5 mm e nel terzo sono stati 
impiegati tre intervalli di ricostruzione 0,625 mm, 1,25 mm e 2,5 mm.  
Negli studi dove è stata riportata la finestra di visualizzazione, i parametri 
sono stati nel primo studio finestra di visualizzazione tessuti molli (WW 
250; WL 35) e finestra polmone (WW 1000; WL -690) mentre nel secondo 
studio le due finestre di visualizzazione utilizzate hanno avuto valori 
differenti, finestra tessuti molli (WW 652; WL -34) e finestra polmone 
(WW 928; WL -680). Riguardo al posizionamento, nei primi due studi i 
pazienti sono stati posizionati in decubito sternale mentre nell’ultimo il 
decubito era dorsale. 
Parametri di scansione degli studi del torace 
Torace Studio 78 Studio 79 Studio 80 
kV 120 120 120 
mA 100 50 450 
Spessore 5 5 0,625 
Tempo di rotazione 1 1 0,35 
Intervallo Ricostruzione 5 2,5 0,625; 1,25; 2,5. 
pitch  1 Adattato a tecnica ECG 
Finestre  (WW 250; WL 35) 
(WW 1000; - 690) 
(WW 1085;WL -750)  
Posizionamento Decubito sternale Decubito sternale Decubito ventrale 
Tabella 1 Parametri tecnici degli studi del Torace 
 
Nel nostro studio sul collo i parametri utilizzati sono stati: kV 120; mA 
200; spessore delle sezioni 1 mm ; intervallo di ricostruzione 0,5 mm; pitch 
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0,8; il mdc era alla concentrazione di 600 mgI/kg con velocità manuale ed 
era lo iopamidolo; il posizionamento era il decubito sternale. 
Per lo studio della cavità addominale, gli studi selezionati dalla letteratura 
e quelli svolti da nostri casi clinici hanno presentato parametri di 
acquisizione e tipologia di posizionamento del paziente abbastanza 
eterogenei, ad eccezione del kilovoltaggio come per lo studio del torace 
(Tab 2). Gli scanner TC utilizzati sono stati in 6 casi su 9 TC spirale, nei 
restanti casi sono stati utilizzati in due studi TC multistrato a 2 strati e in un 
caso una unità TC multistrato a 4 strati. 
Il posizionamento dei pazienti, quando è stato riportato, è stato decubito 
sternale in sei studi e decubito dorsale in due studi.  
Il parametro del kilovoltaggio è risultato essere identico in tutti gli studi 
con un valore di 120 kV, presumibilmente per protocolli di scansione del 
torace e dell’addome dove è stato confermato come ottimale tale parametro 
per il tipo di indicazione diagnostica nell’uso routinario dello strumento 
diagnostico.  Il parametro corrente del tubo è variato tra i vari studi con 
valori da 50, 150, 160 e 200 mA. Il tempo di rotazione del tubo si è 
mantenuto costante negli studi in letteratura ad un valore di 1 s. Lo 
spessore delle sezioni è stato tra i vari studi di 2,5 mm, 3 mm e 5 mm. Il 
valore del pitch ha avuto valori minimi di 1 e valori massimi di 2 con una 
mediana di 1,4. L’indice di ricostruzione delle immagini è stato di 2,5 mm 
per due studi, 2 mm per uno studio e 3 mm per un altro. Il mdc utilizzato 
negli studi non è stato il medesimo ma sono stati usati differenti mezzi di 
contrasto iodati sia ionici che non ionici e sia monomeri che dimeri. In tre 
studi è stato utilizzato monomero ionico il sodio diatrizoato, mentre in altri 
studi sono stati utilizzati lo ioexonolo, lo iopamidolo e lo iodixomolo.  
Negli studi selezionati dalla letteratura, le unità di misura delle 
concentrazioni del mezzo di contrasto non sono state sempre le stesse, 
poiché in due studi l’unità di misura è stata mL/Kg con valori di 1,5 e 2 
	   156	  
mL/kg, mentre nei restanti studi è stata mgI/Kg con valori di 185 mgI/kg 
per la scansione dinamica e 814 mgI/kg in tre studi e di 300 mgI/kg in uno 
studio (Tab.2).  Le finestre di visualizzazione, quando riportate, hanno 
avuto valori simili per gli studi presi dalla letteratura con valori di WL 50-
80 e WW 350-500.  Per gli altri due nostri sull’addome, i parametri di 
scansione sono stati simili : 120 kV; 150 e 200 mA; spessore delle sezioni 
3 mm; intervallo di ricostruzione 1,5 mm; pitch 0,75; mdc utilizzato 
iopamidolo con medesima concentrazione di 600 mgI/kg e velocità di  
iniezione manuale; posizionamento in decubito sternale. 
Tabella 2 Parametri tecnici degli studi dell’addome 
 
Per lo studio del torace sono state raccolte 40 immagini TC in tre differenti 
finestre di visualizzazione (t.molli, polmone, e HRTC) e sono state 
Parametri di scansione degli studi sull’addome 
Addome Studio 
(71) 
Studio 69 Studio 
73 
Studio 68 Studio 70 Studio 75 Studio 
Vie 
urinarie 
Studio 
Prostat
a 
kV 120 120 120  120 120 120 120 
mA 50 160 50  160 160 150 200 
Spessore 5 3,5 5 2 3;5 2,5 3 3 
Tempo di 
rotazione 
1 1   1  1 1 
pitch 1 1,4;1,7 1,5  2;1,4  0,75 0,75 
I.R. 2,5  3 2  2,5 1,5 1,5 
mdc Sodio 
diatrizoato 
Meglumine 
diatrizoato 
ioexolo iopamidolo Sodio 
diatrizoato 
iodixomolo iopami
dolo 
iopami
dolo 
Mdc 
concentraz
ione 
2 mL/kg 814 
mgI/kg 
300 
mgI/kg 
1,5 ml/kg 814 
mgI/kg 
814 
mgI/kg 
600 
mgI/kg 
600 
mgI/kg 
Velocità 
mdc 
 5 ml/s 2 ml/s  5 ml/s 5 ml/s   
Tipo di 
scanner 
TC spirale TC spirale TC 
spirale 
TC spirale TC spirale TCMS 4 
strati 
TCMS 
2 
TCMS 
2 
Posizione sternale sternale dorsale sternale sternale dorsale sternale sternale 
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utilizzate immagini in sezioni trasverse e immagini con tecniche di 
elaborazione in 3D come il volume rendering. 
Per lo studio del collo sono state selezionate 14 immagini TC con mezzo di 
contrasto e senza mezzo di contrasto. 
Per lo studio dell’addome sono state raccolte ben 71 immagini con finestra 
di visualizzazione per tessuti molli, con l’uso di mdc in gran parte dei set di 
immagini selezionati. Per lo studio del pancreas e del fegato sono state 
mostrate immagini TC in sezione trasversa con molti particolari sulla 
vascolarizzazione dei rispettivi organi. Sono state utilizzate numerose 
tecniche di elaborazione delle immagini come MPR per l’identificazione 
delle vie urinarie nel nostro studio, tecnica SSD per la vascolarizzazione 
epatica, tecnica di Volume Rendering e MIP per la vascolarizzazione 
addominale. 
Grazie al presente studio è stato possibile ottenere un atlante che 
comprendesse tutte le strutture dell’apparato respiratorio, le strutture della 
cavità toracica e le strutture anatomiche della cavità addominale, tali da 
poter essere utilizzate come confronto nei soggetti clinici. Discorso a parte 
va fatto per lo studio dell’intestino, ad eccezione del retto, del cieco e del 
duodeno che mantengono una posizione regolare grazie ai loro mezzi di 
fissità; per il resto delle anse del tenue e del colon, a causa della loro 
mobilità, l’atlante trova un ridotto utilizzo da parte del veterinario 
radiologo. 
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3.5   CONCLUSIONI  
 
Come osservato negli studi pubblicati e negli studi selezionati dalla nostra 
casistica, le razze impiegate principalmente in questo studio sono 
appartenute principalmente alla categoria delle razze canine mesomorfe. 
Avrebbe dato maggior valore e maggior completezza allo studio se lo 
studio avesse raccolto e comparato le immagini CT di razze appartenenti a 
cani mesomorfi, brachimorfi e dolicomorfi indicando quali potrebbero 
essere state le differenze anatomiche visualizzabili soprattutto per regioni 
anatomiche come la regione cervicale e toracica dove anche nella 
radiologia convenzionale sono ben evidenti le differenze tra le tre categorie 
di razza per conformazione delle vertebre cervicali, conformazione del 
torace e collocazione e dimensioni del cuore.  
Un altro aspetto rivelato dallo studio è come l’esame TC sia un esame 
diagnostico molto dinamico dove i risultati delle immagini sono fortemente 
condizionati da vari fattori legati alla capacità dello scanner TC, ai 
parametri di scansione impostati per l’esame, il posizionamento del 
paziente, e parametri legati al paziente come peso, età, copertura adiposa, 
razza. Infatti, in uno degli studi pubblicati riguardo l’identificazione dei 
linfonodi addominali è stata dimostrata una correlazione tra il peso del 
paziente e la copertura adiposa nella capacità di identificare più strutture 
linfonodali (76). Per mezzo di queste osservazioni, si denota che è difficile 
standardizzare i protocolli di scansione in modo da ottenere il medesimo 
risultato per la qualità delle immagini CT per le differenti regioni 
anatomiche. 
Nonostante le precedenti considerazioni, si è riusciti a raccogliere i set di 
immagini più rappresentativi degli ultimi studi pubblicati sulle cavità 
toracica ed addominale e sono state fornite dettagliate immagini riguardo la 
descrizione delle due cavità e dei principali organi presenti in esse. 
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Si spera che il presente studio possa essere utile in ambito clinico come 
riferimento per la valutazione degli organi e degli apparati presenti in 
cavità toracica ed addominale e che possa porre le basi per ulteriori studi in 
grado di completare ed integrare questo atlante per altri apparati e regioni e 
renderlo applicabile per la vasta gamma di razze presenti nella specie 
canina.   
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